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1  Introduzione    
La Risonanza Magnetica per Imaging è la tecnica attualmente più utilizzata in 
campo medico per ottenere immagini dell'interno del corpo umano. L'MRI (Magnetic 
Resonance Imaging) si basa sui principi della Risonanza Magnetica Nucleare (NMR), 
una tecnica spettroscopica che permette di ottenere informazioni di carattere chimico, 
fisico e microscopico su numerose delle sostanze presenti in natura. La tecnica 
diagnostica impiegata è preferibilmente chiamata imaging tramite risonanza magnetica 
piuttosto che  imaging tramite risonanza magnetica nucleare  in virtù dell'accezione 
negativa che quest'ultimo aggettivo ha riscontrato nell'opinione pubblica in seguito agli 
incidenti catastrofici verificatisi in conclusione degli anni '70. L'MRI si è sviluppata come 
tecnica di imaging tomografico per poi rendere possibile lo sviluppo di immagini di tipo 
volumetrico, grazie ai progressi tecnologici verificatisi.
Felix   Bloch   ed   Edward   Purcell   scoprirono   il   fenomeno   della   risonanza 
magnetica, indipendentemente l'uno dall'altro, nel 1946 e venne loro assegnato il 
Premio Nobel  per la Fisica nel 1952. Tra il 1950 e il 1970 l'NMR fu sviluppata in 
direzione dell'impiego per analisi chimiche e fisiche in campioni di materiale di 
interesse. Nel 1971 Raymond Damadian dimostrò la correlazione tra i tempi di 
rilassamento magnetico-nucleari e la presenza di malattie; i tempi di rilassamento, 
infatti, risultavano di entità diversa in tessuti sani piuttosto che in tessuti malati. Egli, 
inoltre, sperimentò con successo la tecnica dell'MRI sull'intero corpo umano nel 1977. 
La ricerca venne da qui finalizzata al perfezionamento delle tecniche di risonanza 
magnetica per la rivelazione di malattie. Nel 1973 fu introdotta da Godfrey Hounsfield 
la tomografia computerizzata a raggi X (TAC), prima tecnica di imaging a finalità 
diagnostica   in   grado   di   fornire   risultati   soddisfacenti;   le   strutture   ospedaliere   si 
rivelarono,   in   questo   frangente,   fortemente   propense   a   realizzare   importanti 
investimenti per dotarsi di strumenti per imaging moderni ed affidabili. Nel 1975 
Richard Ernst propose l'impiego della codifica di fase e della codifica in frequenza 
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nell'MRI, oltre che l'impiego della trasformata di Fourier per l'elaborazione delle 
immagini, elementi tuttora alla base dello sviluppo delle immagini tramite risonanza 
magnetica (Ernst ricevette il Premio Nobel per la Chimica nel 1991 per i suoi studi 
legati all'impiego della trasformata di Fourier nella spettroscopia tramite NMR) . Nel nel 
1980, William Edelstein ed alcuni collaboratori riuscirono ad eseguire la risonanza 
magnetica su una porzione di corpo umano impiegando i principi proposti da Ernst. I 
tempi di acquisizione di una singola immagine erano di circa cinque minuti, ridotti a 
circa 5 secondi dal 1986, senza significativi miglioramenti nella qualità dell'immagine. 
Dal 1992 iniziò lo sviluppo della Risonanza Magnetica Funzionale, fMRI, che consente 
di costruire una mappa delle zone del cervello umano, anche in fase di elaborazione 
delle attività mentali, essendo in grado di rilevare il diverso grado di ossigenazione del 
sangue che affluisce alla varie sedi dei processi cognitivi. 
L'MRI  è stata in grado di imporsi nel tempo nonostante esistessero già 
affermate tecniche di imaging in ambito clinico, in virtù delle sue ottime potenzialità, 
che fin dai primi risultati della ricerca circa la possibilità di impiego della RMN per la 
sintesi   di   immagini   anatomiche,   stupirono   favorevolmente   medici,   ingegneri   ed 
anatomisti. I vantaggi principali legati all'impiego dell'MRI consistono nella possibilità di 
registrare  le   grandezze   fisiche   caratterizzanti   i   tessuti   con  notevole   capacità   di 
discriminare i tessuti molli e di acquisire sia sezioni che volumi secondo piani di 
acquisizione qualsiasi. Inoltre, a differenza di tecniche di imaging come la TAC, l'MRI 
non impiega radiazioni ionizzanti e non provoca nessun effetto biologico secondario 
misurabile; è possibile quindi acquisire immagini ripetute di tessuti anche delicati senza 
alcun danno ed in totale sicurezza per il paziente. 
Nel corso del capitolo 2, verranno approfonditi gli aspetti legati alle proprietà 
magnetiche della materia con particolare riferimento alle proprietà del nucleo atomico; 
viene presentato il concetto di magnetizzazione macroscopica del nucleo di  un 
elemento e l'effetto che il fenomeno fisico della risonanza magnetica comporta su di 
esso. Viene introdotto ed esplicato il concetto di tempo di rilassamento degli spin e le 
varie modalità in cui questo fenomeno si manifesta, rendendosi rilevabile e funzionale 
alla sintesi di immagini. 
Il capitolo 3 illustra le componenti di un'apparecchiatura per MRI, esponendo 
le varie tecnologie ad oggi disponibili sul mercato e delineandone per ognuna pregi e 
difetti in fase di impiego. 
Il capitolo 4 si propone di introdurre i fondamenti delle moderne tecniche di 
elaborazione delle immagini; viene illustrata l'elementare modalità di sintesi delle 
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immagini tramite retro-proiezione, resa più efficiente dall'impiego della trasformata di 
Fourier e delle sequenze di impulsi finalizzate all'eccitazione degli spin; il capitolo 
espone, inoltre, le modalità di selezione del volume da esaminare e il perfezionamento 
delle stesse in funzione delle esigenze diagnostiche che possono presentarsi. 
Il  capitolo   5,   indaga   gli   inconvenienti   che   possono   emergere   durante 
l'elaborazione del segnale utile volta all'ottenimento dell'immagine finale. Per ognuno 
degli artefatti esposti si propongono accorgimenti relativi sia alla codifica del segnale 
sia alla struttura del macchinario da adottarsi per ridurre gli effetti dell'artefatto stesso.
Infine, il capitolo 6 è dedicato all'analisi delle moderne tecniche di Risonanza 
Magnetica che permettono, ad esempio, l'analisi di flussi in movimento o lo studio dei 
processi mentali.   
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2  Principi fisici della Risonanza     
Magnetica Nucleare
2.1 Le proprietà magnetiche della materia
Le varie sostanze presenti in natura possono essere classificate in base alle 
proprietà elettriche e magnetiche che le caratterizzano. 
Le proprietà elettriche di una sostanza dipendono in parte dal comportamento 
dei singoli atomi o molecole, in parte dall'interazione di tali costituenti elementari 
all'interno di organizzazioni complesse di materia. Si definiscono così  conduttori  le 
sostanze in cui la corrente elettrica scorre con facilità, grazie al fatto che ciascuno degli 
atomi mette a disposizione uno o più dei suoi elettroni periferici permettendogli di 
vagare all'interno della struttura solida. Applicando un campo elettrico ad una sostanza 
conduttrice, gli elettroni periferici hanno notevole libertà di movimento. In condizioni 
statiche il conduttore è dotato di una carica netta ma il campo elettrico al suo interno è 
nullo. Nelle sostanze isolanti, invece, gli elettroni sono saldamente vincolati ai rispettivi 
atomi e non sono dunque liberi di migrare all'interno del corpo materiale sotto l'effetto 
di  un   campo  elettrico.  Tuttavia,   una  sostanza   isolante  può  possedere  qualsiasi 
distribuzione di carica al suo interno o in prossimità della propria superficie e il campo 
elettrico al suo interno può assumere valori non nulli. Tra i materiali isolanti, troviamo le 
sostanze polari;  esse sono dotate di momento dipolare elettrico permanente, che si 
allinea   con   il   campo   elettrico   cui   la   sostanza   viene   sottoposta.   Le   sostanze 
ferroelettriche  sono caratterizzate dal fatto che l'allineamento dei momenti dipolari 
elettrici permane anche in seguito alla rimozione del campo elettrico applicato. 
Dal punto di vista delle proprietà magnetiche, le sostanze possono essere 
considerate come costituite da un insieme di dipoli atomici in grado di allinearsi o 
ruotare lungo la direzione di una campo magnetico esterno applicato. Non è possibile 
dividere gli atomi separandone i poli N e S, come avviene invece nel caso dei dipoli 
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elettrici. Le proprietà magnetiche che caratterizzano una certa sostanza risultano dal 
contributo simultaneo di due fattori: il magnetismo atomico e il magnetismo nucleare.
2.1.1  Magnetismo atomico
I momenti magnetici possono essere paragonati ad una spira percorsa da 
corrente, costituita dagli elettroni in movimento lungo gli orbitali atomici. L'intensità di 
corrente che percorre una spira è data, nel caso generale, dal rapporto tra la carica 
che scorre e il tempo impiegato per percorrere il filo conduttore chiuso in forma 
circolare; la carica che fluisce lungo l'orbita atomica è la carica elettronica, il cui periodo 
di rivoluzione attorno al nucleo risulta direttamente proporzionale al raggio atomico ed 
inversamente proporzionale alla velocità di rivoluzione.
dove sono indicate con  e  la carica elettronica (1,60·10^-19  C), con  r  il raggio 
dell'orbitale atomico corrispondente e con v la velocità di rivoluzione dell'elettrone. Il 
momento magnetico della spira è dato dall'equazione generale
cui   è   stato   sostituito   quanto   ricavato   per   l'intensità   di   corrente   ottenendo   così 
l'espressione relativa al  momento dipolare magnetico orbitale, associato al moto 
orbitale dell'elettrone attorno al nucleo; tale espressione può essere riscritta nella forma 
dove è stato introdotto  l=r·m·v,  momento angolare dell'elettrone rispetto al centro 
dell'atomo.  La notazione introdotta mira ad evidenziare il legame tra il momento 
dipolare magnetico orbitale e il momento angolare l. Secondo l'ipotesi proposta dalla 
teoria quantistica dell'atomo, il momento angolare risulta essere multiplo intero della 
quantità  elementare  h/(2π),  dove  h  è  la  costante  di  Planck  (6,626·10^-34  J·s). 
Introducendo quest'unità fondamentale, si ottiene un'unità di misura del momento 
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dipolare magnetico orbitale, il magnetone di Bohr:
Solitamente,   i   momenti   magnetici   degli   atomi   sono   introdotti   come   multipli   del 
magnetone di Bohr. 
E' possibile misurare i momenti dipolari magnetici dei vari atomi facendone 
transitare un fascio all'interno di un campo magnetico non uniforme. Un dipolo 
magnetico, in questa situazione, subisce una forza netta che fa deviare gli atomi dalla 
loro traiettoria. Si è riscontrato tuttavia, in esperimenti svolti fin dagli anni '20, che 
anche   atomi   privi   di   momento   magnetico   orbitale   vengono   deflessi   dal   campo 
magnetico disuniforme. Si è dunque sviluppata l'ipotesi che esista un contributo 
ulteriore rispetto al momento dipolare magnetico, il momento magnetico intrinseco o 
di spin, dovuto alla rotazione dell'elettrone attorno al proprio asse. Elettroni che si 
trovano in diversi stati di moto hanno momenti dipolari magnetici orbitali diversi, ma 
identico momento dipolare magnetico di spin.
I momenti dipolare magnetico orbitale e di spin dell'elettrone hanno valore 
simile, pari circa ad  μb, e sono entrambi importanti nel caratterizzare le proprietà 
magnetiche delle sostanze atomiche. Il momento magnetico totale di un atomo si 
ottiene sommando vettorialmente entrambi i momenti dipolari di tutti gli elettroni 
appartenenti all'atomo. Le sostanze naturali vengono poi opportunamente descritte in 
relazione   alla  suscettività   magnetica  che   le   caratterizza,   esprimendone   le 
propensione ad essere magnetizzate. La suscettività magnetica misura l'intensità di 
magnetizzazione di un corpo indotto dalla presenza di un campo magnetico esterno, 
ed è espressa dalla relazione seguente;
 
dove Xm è la suscettività magnetica, M indica la magnetizzazione risultante nel corpo e 
B il campo magnetico esterno applicato. 
In  funzione   dei   valori   che   prendono   i   momenti  magnetici   elettronici,   le 
sostanze possono essere classificate in:
• Diamagnetiche: sostanze con momento magnetico elettronico nullo, a 
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causa dell'appaiamento dei loro elettroni e della disposizione simmetrica delle loro 
orbite, in assenza di campo magnetico. Ne sono esempi il rame, il piombo, l'acqua, la 
grafite. La suscettività magnetica delle sostanze diamagnetiche è negativa e debole, 
modifica solo lievemente il valore del campo magnetico in cui la sostanza viene 
posizionata. 
• Paramagnetiche: sostanze i cui atomi possiedono momenti magnetici 
elementari   a   causa   della   presenza   di   elettroni   spaiati   e   un'asimmetria   nella 
distribuzione dei momenti orbitali. In assenza di campo magnetico i momenti magnetici 
elementari possono assumere tutte le orientazioni possibili ed il momento risultante è 
nullo. Le sostanze paramagnetiche sono caratterizzate da una suscettività magnetica 
debole e positiva.
• Ferromagnetiche:   sostanze   che,   in   qualsiasi   micro-ambiente 
caratterizzato da assenza di campo magnetico, presentano una magnetizzazione 
dovuta   al  riarrangiamento   ordinato  dei  momenti  magnetici   elettronici.   I   momenti 
elettronici si allineano con un campo magnetico esterno applicato e tale allineamento 
permane anche in seguito alla rimozione del campo magnetico stesso. Le sostanze 
ferromagnetiche posseggono un'importante suscettibilità magnetica positiva. 
2.1.2  Magnetismo nucleare
Il nucleo atomico è composto da neutroni e protoni in moto orbitale in un 
mutuo campo di forze. I nucleoni hanno approssimativamente la stessa massa (circa 
1840 volte la massa dell'elettrone). Il modello a shell dei nuclei stabilisce che i 
nucleoni,   analogamente   agli   elettroni   atomici,   riempiano   degli   orbitali,   pieni   nel 
momento in cui i nucleoni collocatisi sono pari a 2, 8, 20, 28, 50, 82 e 126. 
Il momento magnetico del nucleo può essere scomposto in due parti. Una 
parte orbitale dovuta al moto dei protoni (i neutroni non contribuiscono in questo senso, 
essendo elettricamente neutri, pur contribuendo al momento angolare orbitale; essi 
non risultano essere una entità di carica, ma sono chiaramente dotati di caratteristiche 
cinetiche, essendo particelle dotate di massa) e una parte intrinseca, dovuta al 
momento magnetico intrinseco di neutroni e protoni. I neutroni, benché elettricamente 
non   carichi,   contribuiscono   al   momento   di   spin   essendo   formati   da   tre   quark 
elettricamente carichi. Lo spin nucleare viene dunque prodotto dalle particelle che 
costituiscono il nucleo, che si comportano come se fossero in rotazione (spin) attorno 
al loro asse e hanno spin ½. Poiché i nucleoni hanno spin, riempiendo gli orbitali 
possono appaiarsi (spin up-spin down, così come avviene per gli elettroni negli orbitali 
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atomici), annullando la risultante. L'NMR (Nuclear Magnetic Resonance)  può essere 
eseguita unicamente su isotopi con uno spin nucleare risultante diverso da zero, la cui 
abbondanza naturale sia sufficientemente alta da poter essere rilevata nel contesto 
d'azione. 
La meccanica quantistica associa a ciascun nucleo un numero di spin  I, 
assimilabile ad un momento di moto e a cui possono essere associati  2I+1  livelli 
energetici. Il momento magnetico nucleare di spin μ è dunque dato dalla relazione
il cui modulo può assumere solo valori discreti, dipendenti dal rapporto giromagnetico 
γ, caratterizzante ogni specifica particella e dato dal rapporto tra il momento magnetico 
e il momento angolare orbitale del sistema. 
Lo spin nucleare risultante in un atomo può essere calcolato mediante 
opportune semplici regole: 
• se i protoni e i neutroni sono presenti entrambi in numero pari, allora il 
nucleo ha spin risultante pari a zero.
• se i protoni e i neutroni sono gli uni pari e gli altri dispari, allora il nucleo ha 
spin risultante semi-intero (½, 3/2, 5/2, ecc).
•  se i protoni e i neutroni sono entrambi dispari, allora il nucleo ha spin intero 
(1, 2, 3, ecc). 
Al   fine  dell'elaborazione  di   immagini   mediante  l'impiego  della   risonanza 
magnetica nucleare, vengono assunti preferibilmente come nuclei di riferimento quelli 
aventi momento magnetico nucleare totale pari a ½. Sono comunque rilevabili con 
questa tecnica tutti gli isotopi con momento magnetico nucleare risultante non nullo, 
con   particolare   predilezione   al   nucleo   di   Idrogeno;   l'Idrogeno   è   l'elemento 
maggiormente presente nei tessuti umani, essendo costituente delle molecole d'acqua 
e risulta dunque facilmente rilevabile nei volumi esaminati tramite risonanza magnetica. 
La  tabella 2.1  riporta le caratteristiche più significative di alcuni nuclei di interesse 
biologico, espresse in termini di protoni e neutroni spaiati, spin risultante dell'elemento 
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considerato e rapporto giromagnetico caratterizzante l'elemento stesso. 
Nuclei  Protoni Spaiati Neutroni Spaiati Spin Risultante  γ (MHz/T) 
1H 1  0  1/2  42.58 
2H 1  1  1  6.54 
31P 1  0  1/2  17.25 
23Na 1 2  3/2  11.27 
14N 1  1  1  3.08 
13C 0  1  1/2  10.71 
19F  1  0  1/2  40.08 
Tabella 2.1: caratteristiche di alcuni nuclei di interesse biologico significativi in MRI.
2.2 Risonanza Magnetica Nucleare
La  Risonanza Magnetica Nucleare  (RMN) consiste nel rilevamento delle 
variazioni di magnetizzazione dei nuclei di una sostanza, sottoposti all'azione di un 
campo magnetico e di un'onda elettromagnetica.
Quando dei nuclei atomici dotati di momento magnetico di spin vengono posti 
all'interno di un campo magnetico, essi assumono un'orientazione che dipende dal 
modulo e dal verso del campo magnetico introdotto. In particolare, un nucleo di spin ½, 
così come un singolo protone, posto in un campo ha un momento magnetico che può 
prendere due orientazioni differenti, parallela o antiparallela, rispetto al verso del 
suddetto campo. Il comportamento normale delle particelle prevede che esse si 
allineino al campo con N verso S, dove N si riferisce al polo nord del campo della 
particella e S al polo sud del campo esterno. Può tuttavia avvenire che le particelle si 
orientino con N verso N e siano caratterizzate dal fatto che basta una piccola 
perturbazione per portare la particella allo stato energetico inferiore, N verso S, 
restituendo così energia al sistema. Lo stato N verso N rappresenta infatti uno stato ad 
alta energia e corrisponde allo stato eccitato delle particelle.  In un istante qualunque 
sono presenti particelle allo stato normale, o di riposo, denominato spin up, e particelle 
allo stato eccitato, denominato spin down. Il rapporto tra particelle eccitate e particelle 
a riposo è funzione della differenza di energia tra gli stati e della temperatura. La 
differenza quantica di energia è ΔE=hf, dove h è la costante di Planck e f la frequenza.
La statistica di Boltzmann esprime l'andamento del rapporto tra popolazioni di 
particelle allo stato normale  Nn   e particelle allo stato eccitato  Ne  in funzione della 
temperatura; Nn  ed Ne sono costanti nel tempo a temperatura fissata, ma in equilibrio 
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dinamico. Il numero degli spin a livello energetico più basso, a temperatura ambiente, 
supera quello degli spin a livello energetico più alto. Con l'aumento della temperatura 
possono verificarsi le condizioni di perturbazione che portano un numero sempre più 
elevato di spin allo stato eccitato, o di spin down. L'equazione di Boltzmann esprime, in 
altre parole, la ripartizione teorica all'equilibrio delle popolazioni di spin Nn   ed Ne e 
dunque il grado di interazione tra le stesse. Tale andamento è di tipo esponenziale ed è 
espresso dalla relazione seguente, dove compaiono  la  costante di Boltzmann  K 
(1,380·10^-23 J/K), la frequenza f, la costante di Planck e T la temperatura assoluta cui 
si trova il sistema.
Al   diminuire   della   temperatura   il   rapporto   tra  Nn    ed  Ne  diminuisce,   mentre 
all'aumentare della temperatura esso si avvicina a 1. 
Le particelle inserite in un campo magnetico e colpite da una certa radiazione 
possono assorbire un fotone, se esso è dotato di una certa energia. L'assorbimento di 
un fotone può così causare la transizione tra i due stati energetici della particella. Una 
particella che si trova nello stato di energia più basso, assorbendo un fotone, passa 
allo stato di energia più alto. L'energia del fotone assorbito deve essere pari alla 
differenza energetica tra i due stati, lo stato di spin up e lo stato di spin down. Il 
fenomeno della risonanza si verifica  nel momento in cui la radiofrequenza applicata 
rispetta la relazione di Larmor:
dove γ è il rapporto giromagnetico, B il campo magnetico applicato e Ω, o frequenza di 
precessione, è pari a 2π volte la radiofrequenza applicata (nel caso dell'Imaging con 
nuclei di idrogeno, la frequenza di precessione si trova nell'intervallo tra 15 e 80 MHz). 
La frequenza di precessione è chiamata anche frequenza di risonanza proprio perché 
corrisponde alla frequenza in grado di provocare una transizione nello stato energetico 
delle particelle. Essendo la differenza quantica di energia tra gli stati pari a ΔE=hf, si 
ricava che l'energia di cui un fotone ha bisogno per provocare una transizione tra due 
stati dello spin è pari a tale differenza quantica di energia, esprimibile in funzione della 
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frequenza di risonanza e del campo magnetico applicato; 
Una particella carica all'interno di un campo magnetico risulta soggetta al 
fenomeno della precessione: gli assi di rotazione delle particelle non rimangono fissi 
all'interno del campo magnetico ma ruotano, analogamente a quanto avviene per le 
trottole nel campo gravitazionale. Considerando le particelle cariche come esistenti in 
uno spazio tridimensionale, la precessione avviene lungo lo stesso asse, si supponga 
l'asse z, in cui viene applicato il campo magnetico. Se il vettore di magnetizzazione, 
ovvero il vettore risultante dal contributo degli spin costituenti il volume in esame, ha 
infatti una componente non nulla lungo il piano xy, esso ruoterà attorno all'asse z ad 
una frequenza pari a quella del fotone che ha causato la transizione tra i due livelli di 
energia dello spin. Il vettore M, detto magnetizzazione macroscopica risultante, verrà 
introdotto   nel   prossimo   paragrafo.  Per   ogni   protone   possiamo   considerare   due 
componenti vettoriali: longitudinale, orientata lungo l’asse z e detta magnetizzazione 
longitudinale, somma dei singoli momenti e trasversale, perpendicolare al vettore del 
campo   magnetico   statico  Bo,   che   ruota   nel   piano   xy.   Non   esiste   alcuna 
magnetizzazione trasversale nel piano xy perché le componenti trasverse dei singoli 
nuclei si trovano sparpagliate e si annullano reciprocamente. In condizioni di equilibrio, 
in presenza di un campo magnetico uniforme, tutti i protoni hanno la stessa frequenza, 
ma non la stessa fase di precessione; la stimolazione con radiofrequenza provoca, 
oltre   al   passaggio   dal   livello   energetico   basso   al   livello   energetico   alto,   la 
sincronizzazione dei protoni nella stessa fase di precessione. Applicando al sistema un 
impulso energetico a radiofrequenza pari alla frequenza di precessione, le particelle 
assorbono energia e i loro assi di precessione ruotano. Tale rotazione può essere di 
90
o  o arrivare fino al punto in cui la direzione di allineamento risulta esattamente 
invertita, cioè di 180
o. In seguito all'applicazione dell'impulso a radiofrequenza, le 
particelle ritornano al rapporto numerico iniziale con una velocità determinata dai tempi 
di decadimento energetico caratterizzanti il sistema in esame. 
2.3 Magnetizzazione macroscopica risultante
Per poter affrontare adeguatamente il concetto di rilassamento e decadimento 
energetico, è opportuno introdurre quello di magnetizzazione macroscopica, quantità di 
riferimento nell'elaborazione di immagini tramite risonanza magnetica nucleare; una 
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volta applicato un campo magnetico esterno stazionario Bo, i momenti magnetici di spin 
dei protoni tendono ad allinearsi con esso secondo verso parallelo oppure antiparallelo. 
In condizioni di equilibrio, il numero di protoni paralleli è lievemente superiore rispetto 
al numero di protoni antiparalleli. Questa piccola prevalenza di protoni paralleli produce 
una  magnetizzazione  macroscopica risultante  (M), misurabile, che ha la stessa 
direzione e verso, all'equilibrio, del campo magnetico esterno Bo e ha un valore molto 
piccolo, pari a circa un milionesimo di  Bo;  più in generale, la magnetizzazione 
macroscopica risulta concorde con Bo se il numero di protoni a livello energetico basso 
supera il numero di protoni a livello energetico alto; in caso contrario, la direzione si 
mantiene inalterata ed il verso risulta opposto. La figura 2.1 mostra la magnetizzazione 
macroscopica risultante concorde al campo magnetico statico applicato ad un sistema 
di spin.
 
Figura 2.1: magnetizzazione macroscopica risultante in un sistema di spin.
                                          
La   magnetizzazione   macroscopica   risultante   risulta   essere   funzione   dei 
momenti magnetici propri di ciascuno dei protoni che compone la popolazione di spin 
osservata, secondo la relazione seguente;
Si introduce un campo magnetico B1 rotante in un piano ortogonale al campo 
Bo; scegliendo la pulsazione di  B1  pari alla frequenza di Larmor si stabilisce la 
condizione di risonanza; la radiazione magnetica interagente con il sistema è costituita 
da fotoni aventi energia corrispondente al salto energetico che sussiste tra i due livelli 
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energetici  ammissibili e i nuclei possono così assorbire o cedere quanti di energia 
sufficienti a portarli allo stato opposto. Nel caso dell'idrogeno, applicato un campo 
statico nell'intervallo tra 0,1T e 2T, la frequenza di risonanza si trova nell'intervallo tra 
1MHz e 100MHz. Una volta identificata la banda di frequenze d'interesse, B1 viene 
denominata  eccitazione   a   radiofrequenza.   A   livello   macroscopico   è   possibile 
introdurre un sistema di riferimento rotante solidalmente con   B1; l'eccitazione a 
radiofrequenza provoca la rotazione del vettore M attorno a  B1 di un angolo α, detto 
flip angle il cui valore, assumendo l'ipotesi di impulso rettangolare, risulta 
dove  dt  è il tempo di applicazione del campo rotante. La durata dell'applicazione 
dell'impulso determina l'entità della rotazione ottenuta; se dt è sufficiente da produrre 
una rotazione α pari a π/2 si parla di impulso a 90
o o di impulso a 180
o nel caso in cui la 
rotazione sia pari a π. L'angolo α è altresì detto angolo di basculamento ed indica 
l'ampiezza dell'angolo fra il vettore della magnetizzazione macroscopica M e l'asse z 
del sistema di riferimento, dopo l'applicazione dell'impulso. 
Figura 2.2: rappresentazione dell'angolo di basculamento in un sistema di spin.
Considerando un sistema di riferimento fisso con l'asse z parallelo a  Bo, il 
vettore M descrive un moto a spirale su una superficie sferica con velocità angolare Ω. 
Se α assume un valore diverso da π si ha una componente di M nel piano xy di tipo 
esponenziale, che induce un segnale elettrico in una bobina  ricevente posta all'interno 
della macchina clinica per  l'elaborazione di immagini. L'espressione analitica della 
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componente della magnetizzazione macroscopica risultante lungo il piano xy è di 
seguito riportata; 
Se l'angolo α è pari a π si ha solo un ribaltamento della magnetizzazione, senza che ci 
sia la comparsa di una componente trasversale di  M. Se invece  α  è pari a   π/2 
scompare la componente longitudinale.
2.4 Il fenomeno del Rilassamento
Terminata l'eccitazione a radiofrequenza, il sistema torna spontaneamente 
all'equilibrio;   la   componente   longitudinale   della   magnetizzazione   macroscopica 
(secondo   l'asse   z,   asse   di   applicazione   del   campo  magnetico   statico)   tende   a 
recuperare il suo valore di equilibrio, mentre la componente trasversale decade a zero. 
I nuclei ritrovano la distribuzione di Boltzmann attraverso il rilassamento; tale fenomeno 
non   è   istantaneo,   ma   graduale;   l'equilibrio   iniziale   tende   infatti   a   ripristinarsi 
progressivamente. I fenomeni di interazione tra i nuclei eccitati ed il resto della materia 
sono regolati dalle leggi della probabilità e la loro evoluzione temporale può essere 
descritta da una legge esponenziale caratteristica dei fenomeni casuali.
L'apparecchiatura  Magnetic  Resonance  Imaging  è  dotata  di una  bobina 
ricevente che rileva un segnale denominato Free Induction Decay (FID): tale segnale 
è un'oscillazione smorzata che tende a zero quasi esponenzialmente. 
Figura 2.3: andamento qualitativo del segnale FID.
Il segnale FID è caratterizzato da un'ampiezza massima che dipende da Mo, a 
sua volta dipendente dalla densità protonica, fissati Bo e α. L'andamento temporale 
dipende invece da due costanti di tempo  T1  e  T2  che esprimono, rispettivamente, 
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l'entità delle interazioni tra gli spin e il mezzo circostante e le mutue interazioni tra di 
essi.  Queste costanti di tempo non sono tra loro indipendenti, me esistono tra esse 
relazioni temporali, poiché risultano legate al tipo di particella e al materiale circostante. 
In generale, la costante T1 varia in maniera proporzionalmente maggiore rispetto a T2 
in relazione ai suddetti parametri.
2.4.1  Tempo di rilassamento spin-reticolo T1
La costante di tempo T1 identifica il ritorno allo stato iniziale di equilibrio per 
trasferimento di energia tra il sistema degli spin e l'ambiente circostante, chiamato 
reticolo.   Esso  caratterizza  il  ritorno  a  Mzo  della  componente  Mz  del  vettore  di 
magnetizzazione macroscopica M, che avviene secondo una legge esponenziale con 
costante di tempo T1;
Figura 2.4: Andamento qualitativo del ritorno all'equilibrio della magnetizzazione longitudinale.
Il tempo di rilassamento spin-reticolo dipende dal numero di urti molecolari; se la 
frequenza fu degli urti è vicina alla frequenza di risonanza,
allora il cambiamento di orientazione da parte di alcuni nuclei può avvenire tramite 
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cessione di energia al sistema (avviene, cioè, una transizione indotta) e il ritorno 
all'equilibrio   sarà   più   rapido.   Risulta   quindi   opportuno   conoscere   lo  spettro   di 
agitazione delle molecole J(ω) cioè della distribuzione dei movimenti casuali. 
dove tc rappresenta l'intervallo di tempo medio che intercorre tra due urti molecolari. In 
queste condizioni la costante di tempo T1 risulta essere inversamente proporzionale al 
numero delle collisioni, a sua volta dipendente dalla temperatura; con l'aumento della 
temperatura assoluta, infatti, si ha un aumento della probabilità che si verifichino urti tra 
le particelle costituenti il volume in esame e dunque una diminuzione della costante di 
tempo  T1; il ritorno a  Mzo  della componente  Mz  del vettore di magnetizzazione 
macroscopica M sarà dunque più rapido.
2.4.2  Tempo di rilassamento spin-spin T2
La costante di tempo T2 descrive il ritorno all'equilibrio della magnetizzazione 
trasversale.   Tale   componente,   in   seguito   alla   rimozione   della   sollecitazione   a 
radiofrequenza, ruota attorno all'asse z di applicazione del campo magnetico statico 
perdendo progressivamente fase. La magnetizzazione risultante in corrispondenza del 
piano xy si azzera gradualmente secondo la legge seguente;
Il   decadimento   della   magnetizzazione   trasversale   risulta   essere   influenzato 
principalmente da due fattori: le interazioni molecolari, che portano ad un effetto 
chiamato  T2 puro, e le variazioni del campo magnetico statico applicato  Bo, che 
portano   ad  un   effetto   chiamato  T2  di  disomogeneità  di   campo.  Il  decadimento 
effettivamente rilevato risulta dalla combinazione di questi due fattori ed è chiamato 
T2* o T2star. La dipendenza di T2star dalle costanti relative alle interazioni molecolari, T2', 
e alla disomogeneità del campo statico applicato,  Tdis, è espressa dalla formula 
seguente; 
23
J =K⋅ t c
1
2⋅t c
2
1
T1
∝ 1
J 
M xy=M xy o⋅e
−t
T2Analisi delle tecniche di elaborazione dell'immagine nella Risonanza Magnetica
Dalla modificazione dell'originaria costante di tempo  T2, si ricava che ogni 
nucleo si trova nello stesso campo dei nuclei vicini; da ciò deriva una distribuzione 
della frequenza di risonanza all'interno di una determinata banda  ΔΩ  e non in 
corrispondenza di un singolo valore specifico. Si farà convenzionalmente riferimento, 
nel proseguo, alla costante T2 come costante di tempo che descrive compiutamente il 
fenomeno del decadimento legato alle interazioni tra gli spin.
Figura 2.5: Andamento qualitativo del ritorno all'equilibrio della magnetizzazione longitudinale.
2.4.3  Variazioni nei tempi di rilassamento
La Risonanza Magnetica Nucleare si caratterizza per l'elevata accuratezza nel 
distinguere i vari tessuti. I valori dei parametri registrati nei vari tessuti sondati (T1, T2, 
concentrazione   della   sostanza   di   riferimento),   determinano   l'entità   del   contrasto 
nell'immagine ottenuta. La tabella 2.2 riassume i valori dei tempi di rilassamento e della 
concentrazione di acqua (tomodensitometria  è il nome della tecnica che assume 
l'acqua come sostanza di riferimento cui calcolare la concentrazione) riscontrati in vari 
tessuti.
Si registra una variazione nei tempi di rilassamento anche in relazione all'età 
del soggetto; con l'invecchiamento, infatti, si ha una diminuzione della concentrazione 
di acqua nei tessuti, oltre che una variazione nella struttura dell'acqua stessa e del 
rapporto tra i compartimenti intracellulare ed interstiziale.
Tra gli  eventi patologici  che contribuiscono all'allungamento dei tempi di 
rilassamento si registra l'ischemia miocardica; si verifica un allungamento del tempo T1 
tanto maggiore quanto maggiore è la durata dell'ischemia. Nel caso di reazione 
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infiammatoria, si registra un aumento della costante di tempo T1 per un periodo di 
tempo, della durata di alcuni giorni, pari alla durata della reazione infiammatoria stessa.
localizzazioni T1 (ms) T2 (ms) % H2O
Sostanza grigia 
corticale 605 107 77,2 ± 1
Sostanza bianca 
corticale 256 95 63,3 ± 1
Nuclei caudati 567 105 77,2 ± 3
Talamo 444 96 68,6
Midollo cervicale 354 120 67,9
Ipofisi 440 108 63,4
Tabella 2.2: tempi di rilassamento in vari tessuti. 
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3  Componenti di un sistema di     
imaging tramite Risonanza 
Magnetica Nucleare
Durante   l'esame   di   risonanza   magnetica   il   paziente   viene   posizionato 
all'interno di un macchinario caratterizzato da una struttura circolare molto profonda, 
dovendo alloggiarvi un magnete di dimensioni tali da garantire l'uniformità del campo 
magnetico statico e fornire una schermatura a radiofrequenza alle bobine di recezione. 
La cavità tubolare dove il paziente è collocato ha un diametro di circa 60 cm. L'esame, 
che ha una durata compresa tra i 30 e i 60 minuti, si svolge all'interno di una stanza 
circondata da uno schermo per radiofrequenze, al fine di evitare che queste irradino il 
resto dell'ospedale. Alcune stanze di scansione sono dotate inoltre di uno schermo che 
impedisce al campo magnetico di diffondersi oltre un certo limite.
Figura 3.1: macchinario ospedaliero per MRI.
 Dovendo sottoporsi a questo tipo di esame, il paziente deve depositare  tutto 
ciò che è  costituito di parti metalliche prima di essere esaminato; tali oggetti sono 
incompatibili con la procedura di imaging, poiché possono essere attratti dal magnete o 
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impedire alle radiofrequenze di penetrare nel corpo umano. L'energia cinetica di un 
oggetto attratto dal magnete è tanto elevata che esso può fracassare una delle bobine 
a radiofrequenza provocando ingenti danni, oltre che ferire o addirittura uccidere il 
paziente   che   si   trova   all'interno   della   cavità   tubolare   oppure   in   prossimità 
dell'apparecchiatura. Va fatta inoltre attenzione ad oggetti posti all'interno del corpo del 
paziente, come impianti metallici o ausili protesici ferromagnetici. L'esame di risonanza 
è inoltre precluso agli individui portatori di pacemaker. I campi magnetici possono 
avere infatti effetti indesiderati su impianti elettronici di questo genere, provocando una 
corrente indotta nel circuito del pacemaker che può essere causa di un malore o della 
morte del soggetto. La Figura 3.2 illustra schematicamente i principali componenti di 
un'apparecchiatura   per   imaging   tramite   risonanza   magnetica,   che   verranno 
approfonditi nel proseguo del capitolo.
Figura 3.2: schema a blocchi di un macchinario per MRI. 
L'apparecchiatura   risulta   sommariamente   costituita   dai   seguenti   componenti;   il 
magnete principale produce il campo magnetico statico Bo  ed è dotato internamente di 
bobine che producono un gradiente del campo magnetico statico lungo le tre direzioni 
dello spazio di riferimento, x, y e z. All'interno delle bobine per gradiente è collocata la 
bobina di radiofrequenza (RF)  che produce il campo magnetico  B1, necessario per 
produrre la rotazione degli spin protonici di un'angolazione specificata dalla sequenza 
di impulsi scelta. Il computer controlla l'apparecchiatura e tutte le sue componenti; il 
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controllo sulla sezione RF si esplica agendo sulla sorgente d'onda, che produce 
un'onda sinusoidale della frequenza selezionata, e sul programmatore di impulsi che 
plasma   gli   impulsi   a   radiofrequenza   secondo   la   forma   della   funzione   sinc. 
L'amplificatore di radiofrequenze ha il compito di aumentare l'ampiezza degli impulsi, 
dai milliwatt ai kilowatt. Il computer è inoltre in grado di controllare la forma e 
l'ampiezza di ciascuno dei tre gradienti di campo prodotti dalle bobine. L'amplificatore 
dei gradienti  aumenta opportunamente la potenza degli impulsi di gradiente ad un 
livello   sufficiente   da   pilotare   le   bobine   relative.   L'operatore,   dalla   postazione   di 
comando e controllo, inserisce dati al computer e seleziona la sequenza di impulsi per 
imaging   da   utilizzarsi.  All'intero   sistema   computazionale   si   affianca   un   array  di 
microprocessori   in   grado   di   compiere   l'operazione   di   trasformata   di   Fourier 
bidimensionale in un tempo contenuto.
3.1 Magnete principale
Il magnate principale è il componente più costoso dell'intero sistema per 
imaging  tramite risonanza magnetica. Esso è destinato alla produzione del campo 
magnetico statico che deve risultare omogeneo in tutto il volume utile, il volume 
racchiudente tutte le sezioni che devono essere acquisite,   e mantenersi stabile per 
l'intera durata dei tempi di registrazione.  L’omogeneità di un campo magnetico è 
valutata in termini di ppm, ossia parti per milione; in ambito clinico sono sufficienti 
omogeneità di 100 ppm valutate entro un volume sferico con un diametro di compreso 
tra i 25 e i 50 cm.  Basse omogeneità di campo fanno ridurre il numero di protoni 
eccitati da una certa radiofrequenza, determinando così l'acquisizione di immagini di 
scarsa qualità (caratterizzate da un basso rapporto segnale-rumore).  La stabilità 
temporale dell’intensità ed omogeneità del campo magnetico statico viene misurata in 
ppm/ora e, se carente, comporta la generazione di immagini poco affidabili. Il campo 
magnetico   statico   generato   dal   magnete   principale   deve   essere   preferibilmente 
superiore a 1,5T (in generale, i magneti utilizzati in ambito diagnostico e clinico 
generano campi magnetici di intensità compresa tra 0,2T e 2T)  in modo da produrre 
uno spettro di dispersione sufficiente a separare le varie frequenze di risonanza (si 
ottengono picchi di risonanza separati nel momento in cui l'omogeneità è nell'ordine 
delle 0,01 ppm, ossia da 1 Hz a 100 MHz) e ottenere un rapporto segnale-rumore 
qualitativamente   soddisfacente.   Un   aumento   di  intensità   del   campo   magnetico 
consente di ottenere rapporti segnale-rumore maggiori, cui si accompagna tuttavia una 
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minor capacità penetrativa delle onde a radiofrequenza che devono avere intensità 
elevata per raggiungere i tessuti di interesse.  Per le applicazioni biomediche in vivo, il 
magnete deve essere di dimensioni tali da permettere di introdurre il campione vivente 
nel campo magnetico. La lunghezza della cavità tubolare ove il paziente viene 
introdotto è tale da permettere l'inserimento completo della metà del corpo di un 
paziente adulto di altezza media, che viene prescelta in base alla zona da esaminare. 
La scelta del magnete impiegato risponde alle necessità cliniche che possono 
imporre l'impiego di specifici campi magnetici; i sistemi con campi magnetici elevati 
consentono   di   ottenere   una   migliore   risoluzione   e   possono   essere   usati   in 
spettroscopia mentre quelli con campi magnetici deboli forniscono un miglior contrasto 
tissutale, sono meno costosi e rendono possibile la realizzazione in configurazione 
aperta che li rendono preferibili nel caso di pazienti claustrofobici. Il magnete principale 
può essere realizzato mediante l'impiego delle seguenti tipologie di magnete:
3.1.1  Magneti resistivi
I magneti resistivi sono elettromagneti costituiti da bobine in cui circola una 
corrente di elevata intensità che produce quindi un elevato riscaldamento per effetto 
Joule.   La   corrente   che   circola   nell'avvolgimento   genera   un   campo   magnetico 
direttamente proporzionale alla corrente e al numero di spire da essa attraversate. Il 
riscaldamento provocato dall'effetto Joule rende necessaria la presenza di un sistema 
di   raffreddamento,   solitamente   realizzato   grazie   alla   circolazione   di   acqua.   Le 
configurazioni   che   teoricamente   permetterebbero   la   generazione   di   un   campo 
magnetico omogeneo sono costituite da una densità di corrente elettrica che scorre 
sulla  superficie di una sfera o attraverso un solenoide infinitamente lungo; queste 
configurazioni risultano impossibili da ottenere nella realtà, quindi il magnete viene 
realizzato utilizzando un sistema costituito da 4 a 6 bobine (split coils) di dimensioni 
differenti, disposti in modo da creare una geometria sferica e alimentati in serie. Le 
bobine hanno forma circolare e sono ottenute con strisce di alluminio anodizzate. Esse 
sono inoltre racchiuse tra due piastre a corona circolare all’interno delle quali circola 
l’acqua di raffreddamento. Le bobine sono dette “ad aria” di Helmotz quando nessun 
materiale ferromagnetico occupa il centro della bobina. I magneti resistivi presentano 
un certo numero di inconvenienti; producono un campo magnetico debole, solitamente 
inferiore agli 0,15T, pur comportando un elevato consumo elettrico. Inoltre, il campo 
magnetico statico prodotto può avere delle disomogeneità causate da imperfezioni 
caratterizzanti le spire e da un loro allineamento non perfettamente simmetrico. 
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L'ambiente magnetico circostante risulta spesso essere fonte di disturbo. E' possibile 
intervenire per rendere più uniforme il campo impiegando delle bobine di taratura (shim 
coils) che sono percorse da correnti indipendenti e che compensano i gradienti da 
eliminare producendone di uguali e contrari. La compensazione dei gradienti di campo 
è detta  shimming  del magnete e consiste in una serie di operazioni sia di tipo 
meccanico, finalizzate alla regolazione della posizione reciproca delle bobine, sia di 
tipo elettrico, che consistono nella regolazione della corrente di alimentazione delle 
bobine di shim. La riduzione della disomogeneità del campo magnetico statico prodotto 
si può dunque realizzare tramite tecniche di shimming attivo o passivo; nel primo caso 
si ha la presenza di bobine addizionali per modificare localmente il campo magnetico, 
che sono posizionate nella fase di montaggio dell'apparecchiatura per imaging e poi 
mantenute; nel caso di shimming passivo, invece, si ha la presenza di nuclei di ferrite 
che compensano le masse metalliche; l'omogeneizzazione di campo è ottenuta tramite 
il posizionamento di barre metalliche e piccoli pezzi di ferro dolce all’interno del 
magnete. 
3.1.2  Magneti superconduttori
I   magneti   superconduttori   sono   elettrocalamite   costituite   da   un   filo 
superconduttore; il principio di funzionamento sfrutta la capacità di alcune leghe di 
condurre correnti permanenti intense, avendo una resistenza trascurabile in prossimità 
dello zero assoluto (le temperature di riferimento sono, solitamente, inferiori ai 20K). Si 
ottengono campi magnetici molto intensi grazie alla circolazione di correnti intense che 
causano dissipazioni di energia estremamente contenute. Quando l'avvolgimento viene 
percorso da corrente, essa continuerà a percorrere l'avvolgimento senza che vi siano 
perdite fintantoché il sistema viene mantenuto alla temperatura opportuna, mantenuta 
grazie all'elio liquido con cui il conduttore viene posto a contatto, caratterizzato da una 
temperatura di circa 4K. In realtà, nel tempo si verificano alcune perdite dell'ordine di 
una parte per milione del campo magnetico statico ogni anno; ciò è causato dalla 
resistenza   infinitamente   piccola   dell'avvolgimento.   Il   filo   superconduttore   risulta 
costituito da filamenti multipli molto sottili immersi in una matrice di rame. L'elio liquido 
è   posto   in   diretto   contatto   con   la   superficie   dei   fili,   garantendo   così   un   buon 
raffreddamento. Il quantitativo di elio impiegato in un magnete per imaging è di circa 
1700 litri; il costo del mantenimento del magnete risulta molto elevato, poiché l'elio 
liquido viene fornito ad un costo di circa 3,5 dollari per litro ed è da sostituirsi 
integralmente ogni 4 anni. L'insieme delle bobine viene preservato in un criostato ben 
31Analisi delle tecniche di elaborazione dell'immagine nella Risonanza Magnetica
isolato  termicamente,  nel  quale  viene  fatto  scorrere  un  secondo  tipo  di  liquido 
refrigerante, solitamente azoto liquido, la cui temperatura è mantenuta attorno agli 80K. 
Il dewar (contenitore che isola quanto vi è racchiuso frapponendo delle aree di vuoto 
tra l'ambiente e il contenuto stesso) riempito di azoto liquido funge così da isolante tra 
l'elio liquido e la temperatura della stanza, che è mantenuta prossima ai 293K. I modelli 
più   recenti   di   magneti   a   superconduttore   prevedono   la   presenza   di   un  dewar 
raffreddato grazie all'impiego di un frigorifero, rendendo non necessario l'impiego di 
azoto.  Il   magnete   superconduttivo   viene   fatto   funzionare   in   modo   continuo, 
cortocircuitando i terminali dell’avvolgimento con un interruttore, costituito da un 
filamento   superconduttore  che  viene  scaldato  per   portarlo  allo  stato  resistivo  e 
consentire così l’invio o la sottrazione di corrente nell’avvolgimento nella fase di carica 
e scarica. Il passaggio allo stato persistente avviene disattivando il riscaldamento così 
che   il   filamento   passa   allo   stato   superconduttivo   e   chiude   l’avvolgimento   in 
cortocircuito.  Una volta che il magnete è stato assemblato e installato, non è più 
possibile   variare   la   posizione   reciproca   degli   avvolgimenti   che   costituiscono   il 
solenoide, poiché sono rigidamente fissati tra loro. Per realizzare il sistema di taratura 
dell’omogeneità   di   campo   vengono   impiegate   bobine   individuali   costruite   con 
tecnologia superconduttiva in alcuni casi e resistiva in altri. 
Un evento che può verificarsi nei tomografi a superconduttore è il quenching, 
che consiste nel ripristino della resistenza dell'avvolgimento con conseguente scarica 
completa   dell'energia   immagazzinata   nel   magnete.  Il   quench   si   verifica     o 
incrementando in maniera indiscriminata la corrente e il campo del magnete o per 
espulsione massiccia di criogeni (ovvero i liquidi responsabili del mantenimento di 
temperature molto basse, l'elio e azoto). Durante il  quench  nell’avvolgimento si 
producono delle tensioni elevatissime (nell’ordine di migliaia di Volt) che possono 
formare archi elettrici tra le spire con effetti distruttivi. Tale possibilità è ovviata 
provvedendo ad incorporare l’avvolgimento in una matrice di rame o ad installare 
appositi banchi di resistenza da connettere in parallelo all’avvolgimento all’atto del 
quench: in tal modo si crea una via preferenziale attraverso la quale dissipare l’energia 
che altrimenti provocherebbe effetti pericolosi. Durante il quench potrebbe verificarsi la 
rottura della tubazione dei liquidi criogeni all’interno della sala di scansione che ne 
provocherebbe lo spargimento nel locale rendendone l’aria nociva e irrespirabile; essi 
potrebbero provocare inoltre il congelamento degli eventuali tessuti umani con i quali 
venissero a contatto e l’aumento di pressione all’interno della sala, che potrebbe 
impedire l’apertura della porta di accesso, impedendo la fuga dalla situazione di 
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pericolo.
Tra i vantaggi legati all'impiego di magneti superconduttori spicca la possibilità 
di generare campi magnetici statici di intensità notevole, che possono superare i 4T. 
Inoltre, il campo magnetico statico generato è caratterizzato da una disomogeneità 
spaziale molto contenuta, nell'ordine di una parte per milione, che si realizza anche 
scansionando grandi volumi, che in diagnostica medica corrispondono a sezioni 
sferiche dal raggio di 50 cm. Benché questo tipo di magnete abbia un peso e un 
ingombro molto contenuti, rende necessari costi di acquisto manutenzione molto 
elevati. In alcuni pazienti sottoposti ad esami di risonanza magnetica sorgono problemi 
di insorgenza di fenomeni claustrofobici nonostante l’areazione, l’illuminazione ed altri 
accorgimenti. 
3.1.3  Magneti permanenti
I   magneti   resistivi   e   superconduttori   visti   finora   obbligano   ad   installare 
schermature elettromagnetiche; questa precauzione si rende necessaria poiché essi 
tendono a creare un campo magnetico esterno al magnete. I magneti permanenti 
consentono di risolvere questo inconveniente; essi sfruttano la proprietà di alcuni 
materiali, come ferro, cobalto, nichel e leghe di questi ed altri elementi, di mantenere 
un campo magnetico stabile per un periodo indefinito una volta magnetizzati attraverso 
l'azione di una forte scarica elettrica. Questo tipo di magnete è costituito da blocchi 
degli elementi citati tra loro assemblati e ha un indice di qualità misurato in termini di 
energia specifica, ossia di energia immagazzinata per unità di volume. Le leghe 
impiegate attualmente per la realizzazione di magneti permanenti sono   leghe di 
neodimio-boro-ferro, caratterizzate da un elevata energia specifica e da un costo 
contenuto. La riduzione dei costi di gestione è favorita inoltre dal fatto che questo tipo 
di magnete richiede un contenuto apporto di energia elettrica per poter essere 
impiegato e causa una ridotta dispersione del campo magnetico prodotto. Il campo 
magnetico ottenuto, tuttavia, non supera gli 0,3T, limitando l'impiego dei magneti 
permanenti alle risonanze aperte a basso campo. La figura 4.3  riportata illustra un 
sistema aperto, caratteristica permessa proprio dall'impiego di un magnete permanente 
che   non   rende   necessario   l'avvolgimento   per   intero   del   paziente   all'interno   del 
macchinario e quindi si rende particolarmente adatto nel caso di pazienti soggetti a 
claustrofobia. 
Tra   gli   svantaggi,   l'impiego   di   un   magnete   permanente   provoca   inoltre 
l'aumento di peso dell'intero apparato di scansione, che può arrivare a raggiungere le 
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15 tonnellate. 
Figura 3.3: sistema aperto per MRI.
3.1.4  Magneti ibridi
Riuniscono   le   tecnologie   dei   magneti   resistivi   e   di   quelli   permanenti   e 
consentono la realizzazione di campi fino a 0,5 T. Sono realizzati con fili resistivi 
percorsi da corrente e avvolti attorno a magneti permanenti. Il campo magnetico statico 
prodotto ha poca dispersione, la configurazione geometrica è aperta e non occorrono 
liquidi criogeni per il raffreddamento del sistema. Tuttavia si ha un elevato consumo 
energetico e una notevole sensibilità alle variazioni di temperatura ambientale e alle 
fluttuazioni   di   corrente   elettrica.  A  questi   svantaggi   si   aggiunge   l'elevato   peso 
dell'apparato.
3.2  Bobine di gradiente  
Le bobine di gradiente producono delle variazioni di campo magnetico statico 
lungo i tre assi del sistema spaziale di riferimento; ogni gradiente è lineare lungo l’asse 
a cui è applicato e uniforme rispetto agli altri due. I gradienti vengono applicati al fine di 
modificare il campo magnetico statico principale in modo che il segnale emesso da un 
punto   dipenda   dalla   sua   posizione   spaziale.   Le   bobine   vengono   mantenute   a 
temperatura  ambiente e grazie  alla configurazione  che le  caratterizza  creano  il 
gradiente desiderato; gli avvolgimenti delle bobine vengono percorsi da una corrente 
che viene modulata diversamente a seconda della sequenza di eccitazione scelta per 
la scansione. Le elettrocalamite modificano così il fattore lineare del campo magnetico 
statico secondo le tre direzioni dello spazio di riferimento. Valori tipici dei gradienti di 
campo   prodotti,   che   vengono   commutati   rapidamente   durante   le   sequenze   di 
acquisizione, sono compresi tra 20 mT/m e 100 mT/m. 
Si assuma un sistema con magnete superconduttore; il sistema di coordinate 
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convenzionali è scelto in modo che il campo magnetico statico risulti applicato lungo 
l'asse z di tale riferimento. Sono presenti due bobine in configurazione anti-Helmholtz 
(si tratta di due bobine piane coassiali, aventi lo stesso raggio e composte dallo stesso 
numero di avvolgimenti, sono separate da una distanza pari al loro raggio; in esse 
viene fatta scorrere una corrente in due direzioni opposte, l'una rispetto all'altra); la 
corrente che scorre in direzione opposta nelle due bobine crea un gradiente di campo 
magnetico tra le due bobine; il campo magnetico di una bobina si somma al campo 
magnetico statico, mentre il campo magnetico presente al centro dell'altra bobine si 
sottrae al campo magnetico statico. E' inoltre presente una coppia di bobine a forma di 
8, responsabile della generazione del gradiente lungo gli assi x e y del sistema di 
riferimento convenzionale. Una delle bobine è posta lungo l'asse x, rispetto cui crea un 
gradiente di campo in accordo con il verso della corrente che scorre nelle bobine. 
Analogamente avviene anche lungo l'asse y. 
3.3 Bobine di radiofrequenza
Le bobine di radiofrequenza (RF) creano il campo magnetico oscillante e 
perturbante gli spin protonici, che ruota la magnetizzazione macroscopica risultante 
durante una sequenza di impulsi. Esse inoltre rivelano la magnetizzazione trasversale, 
supposto che il campo magnetico statico principale sia applicato lungo l'asse z del 
sistema di riferimento, e come essa si muove di moto di precessione nel piano xy; 
ricevono l'energia di radiofrequenza proveniente dall'oggetto esaminato. Si trovano in 
commercio   bobine   trasmittenti   e   riceventi,   bobine   solo   riceventi   e   bobine   solo 
trasmittenti. Le bobine a radiofrequenza sono perciò collocate in modo da avere un 
orientamento lungo il piano xy e in maniera che circoscrivano in maniera esclusiva il 
volume risonante da scansionare. Esistono così bobine adatte a ciascun organo; le 
bobine di superficie vengono posizionate in prossimità dell'epidermide e permettono 
l'indagine di piccoli organi superficiali e sono caratterizzate da un ottimo rapporto 
segnale-rumore; le  bobine a sella sono dotate di una geometria più sofisticata che 
permette di allocarle il più vicino possibile all'organo da studiare. Possono essere 
impiegate anche bobine ad uso interno, inserite come cateteri, progettate per studiare 
regioni   esterne  alla  bobina   stessa,   come  ad   esempio  la  superficie   di   un  vaso 
sanguigno al cui interno è inserita la bobina-catetere. Generalmente le bobine di 
superficie sono solo riceventi, quelle a sella sono riceventi e trasmittenti e quelle ad 
uso interno possono essere solo riceventi o riceventi e trasmittenti. 
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Figura 3.4: immagine della parte inferiore della colonna vertebrale ottenuta mediante impiego di 
bobine di superficie.
Le bobine a radiofrequenza sono costituite da un elemento induttivo e da un 
set di elementi capacitivi dal cui accoppiamento dipende la frequenza di risonanza; 
ogni macchina è dotata di svariate bobine  con differente frequenza di risonanza per 
poter soddisfare le molteplici esigenze diagnostiche che possono presentarsi. La 
frequenza di risonanza  Ω  che caratterizza una bobina di radiofrequenza dipende 
dall'induttanza L e dalla capacità C secondo la seguente relazione;
Si   ha   una   bobina   a   radiofrequenza   più   grande   posta   all’interno   della 
macchina, detta bobina body e altre bobine esterne posizionate sopra il lettino ove è 
adagiato il paziente a seconda dell’indagine richiesta. Quando si impiegano bobine 
solo riceventi la trasmissione del campo magnetico oscillante è affidata alla bobina 
body della macchina.
 Il segnale captato dalla bobina di ricezione ha una potenza molto bassa, che 
viene opportunamente amplificata ai fini dell'elaborazione. Il segnale analogico ricevuto 
dal sistema di acquisizione viene digitalizzato secondo un criterio che dipende dalla 
velocità di campionamento e dalla risoluzione spaziale desiderata. Scegliendo la banda 
di campionamento è possibile agire sulla velocità di digitalizzazione del segnale e sul 
rapporto segnale-rumore. A basse bande di campionamento corrispondono tempi di 
acquisizione   del   segnale   più   lunghi   mentre   ad   alte   bande   di   campionamento 
corrispondono tempi più brevi e intensità di segnale inferiore. Il rapporto segnale-
rumore aumenta con la diminuzione della banda di campionamento. Il segnale digitale 
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verrà poi Fourier-trasformato da un elaboratore che arriva a creare l’immagine finale.
3.4 Computer
L'operatore ha a disposizione una console per la selezione delle sequenze di 
acquisizione e il controllo delle successive fasi di elaborazione dell'immagine; la 
presenza   del   processore   vettoriale,   array   processor,   consente   la   gestione 
contemporanea dell'acquisizione dei dati e del calcolo. Il calcolatore commuta i 
gradienti nel corso della fase di scansione, controlla che le sequenze di impulsi 
applicate   rispecchino   quanto   selezionato   dall'operatore,   raccoglie   il   segnale   da 
elaborare curandone la fase in cui viene Fourier-trasformato e immagazzina l'immagine 
come una matrice di pixel. Il computer permette la selezione della scala cromatica di 
rappresentazione   dell'immagine   digitale   e   permette   operazioni   quali   lo   zoom, 
l'istogramma secondo un asse e il calcolo delle costanti T1 e T2. Il calcolatore rende 
infine possibili le acquisizioni sincronizzate con un altro segnale periodico di interesse, 
come il segnale elettrocardiografico o il ritmo respiratorio. 
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4  Tecniche di i    maging    
4.1 Principi
L'MRI (Magnetic  Resonance  Imaging) permette di ricostruire immagini a 
partire dal segnale di Risonanza Magnetica Nucleare proveniente da specifici nuclei di 
atomi costituenti l'oggetto esaminato; viene solitamente assunto come riferimento 
l'atomo   di  idrogeno,   essendo   dotato   di   notevole   abbondanza   naturale.  A  scopi 
diagnostici, vengono osservati in particolare i segnali provenienti da acqua e grasso, 
principali costituenti del corpo umano contenenti idrogeno. Il principio di funzionamento 
dell'MRI, già descritto nel primo capitolo, è costituito dall'equazione di risonanza, che 
lega proporzionalmente la frequenza di risonanza di uno spin al campo magnetico 
statico applicato secondo una costante  espressa dal rapporto giromagnetico. Si 
supponga di esaminare un volume di corpo costituito da un numero contenuto di zone 
in cui si trova una densità apprezzabile di spin di idrogeno; quando queste regioni 
distinte subiscono una stessa intensità di campo magnetico, nello spettro di Risonanza 
Magnetica Nucleare, ottenuto Fourier-trasformando il segnale rilevato nel dominio del 
tempo, troviamo un solo picco. 
Figura 4.1: andamento nel tempo e in frequenza del segnale utile rilevato in presenza di campo 
magnetico statico uniforme.
Si   pone   dunque   il   problema   di   distinguere   spazialmente   l'informazione 
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proveniente dai tessuti; a tale scopo sono introdotti i gradienti di campo magnetico. 
Un gradiente di campo magnetico rappresenta la variazione del campo magnetico 
rispetto ad una posizione; in MRI sono impiegati gradienti mono-direzionali, che 
rappresentano la variazione del campo magnetico principale lungo una direzione 
costituita da uno degli assi del sistema di riferimento. La simbologia adottata per 
esprimere la presenza di un gradiente di campo magnetico lungo le direzioni x, y e z è 
data da Gx, Gy e Gz. Si supponga l'asse del paziente definito come asse y; il paziente si 
trova all'interno di un campo magnetico costante che viene perturbato per ottenere un 
gradiente  Gy  lungo l'asse y; si avrà così solo una particolare sezione, o fetta, del 
volume   in   esame   a   un   particolare   valore   di   campo   magnetico.   Le   bobine   a 
radiofrequenza poste intorno emettono una sollecitazione la cui frequenza corrisponde 
alla frequenza di Larmor propria della particella oggetto di studio, di solito il nucleo 
dell'idrogeno. La frequenza di risonanza è definita in modo molto selettivo e solo le 
particelle all'interno della fetta corrispondente al valore di un certo campo magnetico 
risulteranno così sollecitate. Il campo magnetico viene poi perturbato lungo l'asse x, in 
modo che il decadimento da rilassamento vari lungo tale asse in funzione del campo 
magnetico applicato. Il ricevitore di radiofrequenza è molto selettivo ed è in grado di 
separare i segnali come se fossero linee di scansione ortogonali ai due campi di 
gradiente. Il sistema di elaborazione è dotato di un analizzatore di spettro che produce 
segnali multicanale, in funzione della frequenza, da inviare al calcolatore. Il campo 
magnetico può ora essere ruotato introducendo perturbazioni lungo l'asse z (asse 
lungo cui è applicato il campo magnetico statico principale) oppure producendo un 
gradiente   lungo   l'asse   z   al   fine   di   produrre   altri   gruppi   di   linee   di   scansione. 
Riassumendo quanto descritto, emerge che il principio di funzionamento dell'MRI mira 
a produrre un gradiente magnetico lungo un asse, così da eccitare alla frequenza di 
risonanza solo un piano, che viene poi fatto ruotare (grazie all'ausilio di una seconda 
bobina per gradiente) in modo da sintonizzare l'analizzatore di spettro che riceve il 
segnale proveniente dalla sezione in esame. Ciascuno dei canali riceventi, riceve il 
segnale proveniente da una singola linea nel piano. Il procedimento descritto viene 
ripetuto centinaia di volte, ottenendo così un'elaborazione completa dell'intero volume 
oggetto di studio e riducendo il rumore.
L'indagine viene avviata definendo  isocentro  il punto centrale del magnete 
principale,   di   coordinate   (x,y,z)=(0,0,0)   secondo   il   sistema   di   riferimento 
convenzionalmente assunto. In corrispondenza dell'isocentro, il campo magnetico 
rilevabile coincide con il campo applicato dal magnete principale B0 e la frequenza di 
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risonanza degli spin con Ω0, calcolata grazie all'equazione di Larmor per tale valore di 
campo magnetico. Supponendo che vi siano due oggetti J e K lungo l'asse che in 
condizioni   normali   risuonerebbero   alla   medesima   frequenza   di   risonanza,   essi 
risuoneranno in realtà in corrispondenza di due frequenze diverse, ΩJ e ΩK, in virtù del 
gradiente di campo magnetico applicato lungo l'asse su cui i due oggetti giacciono; 
estendendo la procedura alla totalità degli oggetti presenti si ottiene uno spettro NMR 
con più di un segnale (l'ampiezza del segnale è proporzionale al numero degli spin in 
un piano perpendicolare al gradiente). Questa procedura è chiamata  codifica in 
frequenza e fa si che la frequenza di risonanza sia proporzionale alla posizione dello 
spin. 
Figura 4.2: andamento nel tempo e in frequenza del segnale utile rilevato in presenza di un 
gradiente di campo magnetico.
Nel caso di un oggetto eterogeneo unico, è sufficiente scomporlo in elementi di 
volume, voxel, che, essendo sottoposti ciascuno ad una campo magnetico differente 
saranno reperibili spazialmente in fase di elaborazione. Tale localizzazione spaziale 
risulta monodimensionale, perciò è possibile operare la codifica spaziale secondo un 
altro asse e operare così un certo numero di proiezioni, modificando la direzione dei 
gradienti.  
E' possibile estendere il procedimento esposto per la codifica in frequenza 
nello sviluppo di immagini tramite retro-proiezione; in questo caso, viene applicato un 
gradiente di campo magnetico a varie angolazioni e per ciascuno dei gradienti viene 
registrato lo spettro NMR. Facendo variare i gradienti del campo magnetico principale 
è possibile effettuare in successione un certo numero di proiezioni su angoli differenti. 
Supponendo di voler riprodurre un oggetto localizzato nel piano yz, viene applicato 
inizialmente all'oggetto un gradiente in direzione dell'asse y e viene rilevato lo spettro 
NMR. Successivamente viene registrato lo spettro che si ottiene applicando il gradiente 
lungo una direzione che forma con l'asse y un'angolazione pari a θ. Il processo viene 
ripetuto per tutti gli angoli tra 0
o e 360
o e, una volta registrati tutti i dati, questi possono 
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essere retro-proiettati nello spazio. Una volta soppresso il rumore di fondo, l'immagine 
diviene visibile. L'algoritmo impiegato per la retro-proiezione è l'algoritmo di Radon, il 
quale afferma che se abbiamo un numero infinito di proiezioni monodimensionali di un 
oggetto fatte da un numero infinito di angoli diversi possiamo ricostruire perfettamente 
la geometria dell'oggetto originale; il processo di ricostruzione consiste nel calcolare 
l'anti-trasformata di Radon. Il risultato ottenuto viene poi filtrato al fine di eliminare il 
rumore sperimentale, ottenendo così una retro-proiezione filtrata. 
La tecnica tramite retro-proiezione risulta essere una tecnica di imaging 
attuabile se si è in grado di selezionare i soli spin di un sottile strato, detto piano di 
immagine o fetta. La selezione del piano di immagine avviene applicando un impulso 
a   radiofrequenza,   in   presenza   di   un   gradiente   di   campo   magnetico   lineare 
monodimensionale, in direzione perpendicolare al piano da acquisire. Un impulso a 90
o 
che viene applicato contemporaneamente ad un gradiente di campo magnetico, 
ruoterà gli spin che sono localizzati in una fetta del volume in esame; l'applicazione di 
un gradiente lungo una direzione, infatti, fa sì che la frequenza di Larmor degli atomi 
vari linearmente lungo la direzione stessa. Di conseguenza, il volume posto all'interno 
dello strumento di scansione viene suddiviso in piani  isofrequenziali paralleli. Un 
impulso radio ad una specifica frequenza applicato mentre il gradiente è attivo, ecciterà 
un solo piano, lasciando in condizione di equilibrio tutti gli altri. 
Esaminando il contenuto in frequenza di un impulso squadrato a 90
o emerge 
come esso contenga un intervallo di frequenze; la trasformata di Fourier dell'impulso 
ha l'andamento di una funzione sinc, la cui ampiezza è massima in corrispondenza 
della radiofrequenza applicata. Tale frequenza risulterà perciò ruotata di 90
o mentre le 
altre   frequenze,   minori   e   maggiori,   risulteranno   ruotate   di   angoli   inferiori. 
L'applicazione di un impulso squadrato a 90
o consente di ruotare solo alcuni degli spin 
posti lungo l'asse cui è applicato il gradiente; alcuni di essi, infatti, risultano sollecitati 
da una frequenza inferiore a quella necessaria per produrre una rotazione di 90
o; ne 
consegue che gli spin selezionati non costituiscono effettivamente una fetta. 
Il problema legato alla scarsa definizione del profilo della fetta è risolvibile modellando 
l'impulso squadrato a 90
o  secondo la forma di un impulso sinc. La funzione sinc ha 
come trasformata di Fourier una forma d'onda quadra che permette di sollecitare tutti 
gli spin alla frequenza di sollecitazione opportuna. 
In generale, lo spessore Δz della fetta acquisita dipende dalla larghezza di 
banda ΔΩ dell'impulso applicato e dall'intensità del gradiente di selezione della fetta Gz 
secondo la seguente relazione;
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si   può   quindi   diminuire   lo   spessore  Δz  sia   diminuendo   la   larghezza   di   banda 
dell'impulso a radiofrequenza, sia aumentando l'intensità del gradiente.
Un'immagine tomografica ottenuta grazie alla tecnica di retro-proiezione è 
ottenuta applicando un impulso a 90
0  modellato come sinc applicato congiuntamente 
ad un gradiente di selezione delle fetta,  che consente di selezionare la slice di volume 
da acquisire; Viene infine applicato un gradiente di codifica in frequenza una volta che 
il gradiente di selezione della fetta è stato spento.
4.2  Imaging con trasformata di Fourier
Al   giorno   d'oggi   vengono   utilizzate   principalmente   tecniche   di   sviluppo 
dell'immagine che fanno uso della trasformata di Fourier; questa tecnica introduce una 
terza categoria di gradienti, i gradienti di codifica di fase che vengono uniti all'impiego 
dei gradienti di selezione della fetta e di codifica in frequenza illustrati nel precedente 
paragrafo. Il gradiente di codifica di fase è un gradiente del campo magnetico statico e 
viene impiegato per imporre al vettore di magnetizzazione trasversale un angolo di 
fase preciso. Dalla localizzazione, in un determinato istante, della magnetizzazione 
trasversale, dipende l'angolo di fase; si è visto infatti che una disomogeneità del campo 
magnetico statico principale Bo aumenta la velocità di defasamento dei momenti 
magnetici elementari; la frequenza di precessione dei momenti magnetici varia infatti 
con il campo magnetico a cui essi risultano effettivamente sottoposti. Il defasamento 
dipende dunque dall'intensità e dalla durata di applicazione di un gradiente di campo 
magnetico.
L’immagine ottenuta tramite un sistema MRI è un'immagine in due dimensioni, 
definita da due dimensioni nello spazio, x ed y. Durante l’acquisizione del segnale utile 
all'elaborazione finale dell'immagine, queste due dimensioni vengono associate alla 
decodifica del segnale della fase e a quello della frequenza. L’operatore può scegliere 
quale delle due decodifiche assegnare a ciascuno dei due assi di riferimento; la scelta 
della direzione della decodifica della fase è molto importante perché nel senso della 
fase si propagano numerosi degli artefatti che possono presentarsi in concomitanza 
della generazione dell'immagine (artefatti da pulsazione e movimento, artefatto da 
ribaltamento, chemical shift, eccetera). Il campo di vista nel senso della fase può inoltre 
essere di dimensioni diverse rispetto al campo di vista nel senso della frequenza; la 
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maggior parte delle apparecchiature moderne consente di impostare solo valori inferiori 
del primo rispetto al secondo, ma alcuni modelli ne consentono l'impostazione con 
valori maggiori; l’area studiata assume così una forma rettangolare e non più quadrata 
e ciò consente di accorciare il tempo di una sequenza senza dover apportare modifiche 
alla   risoluzione   dell'immagine.   A   questo   genere   di   applicazione   si   prestano 
particolarmente le strutture di forma allungata, come gli arti. Si supponga di aver 
assegnato lungo l'asse y un gradiente Gy impiegato per impartire uno stabilito angolo di 
fase alla magnetizzazione trasversale, come esemplificato nella Figura 4.3;
Figura 4.3: codifica di fase e codifica in frequenza nella scansione di un oggetto in due 
dimensioni.
la codifica di fase si ottiene applicando il suddetto gradiente Gy per un intervallo di 
tempo ty; i vettori di magnetizzazione risultano così avere una frequenza di precessione 
pari a
e quindi, trascorso il tempo ty, la fase dei vettori di magnetizzazione risulta 
così che tutti i voxel a una determinata coordinata y sono caratterizzati dalla medesima 
fase   di   magnetizzazione.   L'angolo   della   fase   relativo   ad   un   dato   vettore   di 
magnetizzazione è l'angolo che esso forma con l'asse y di riferimento una volta che il 
gradiente di codifica di fase applicato lungo tale asse viene spento. Avendo arrestato il 
gradiente Gy al tempo ty, riottenendo così un campo magnetico omogeneo, il segnale 
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rilevato   rappresenta   il   grado   di   defasamento.   Ripristinando   il   campo   magnetico 
omogeneo, il segnale decrescerà in maniera esponenziale e la sua trasformata di 
Fourier sarà di altezza proporzionale al segnale di arresto del gradiente. Il gradiente 
della codifica di fase viene spento prima dell'acquisizione, ovvero prima di applicare il 
gradiente della codifica in frequenza. 
Per   realizzare   un'immagine   tramite   l'applicazione   del   metodo   di   Fourier 
vengono quindi applicati in sequenza un impulso a 90
o per la selezione della fetta, un 
gradiente di selezione della fetta, un gradiente per la codifica della fase, un gradiente 
per la codifica in frequenza e un segnale. L'attivazione del gradiente di selezione della 
fetta avviene contemporaneamente all'applicazione dell'impulso a radiofrequenza per 
la selezione della fetta, che consiste nella cessione di energia per mezzo di una breve 
applicazione di un impulso di tipo sinc. Terminato l'impulso a radiofrequenza, anche il 
gradiente di selezione della fetta viene disattivato e viene applicato il gradiente per la 
codifica della fase, al termine della cui applicazione viene attivato il gradiente per la 
codifica in frequenza e viene, così, rilevato un segnale, di tipo echo o di tipo FID. La 
sequenza esposta viene solitamente applicata ripetutamente per 128 o 256 volte al fine 
di   registrare   le   informazioni   necessarie   all'elaborazione   dell'immagine;   tra   varie 
ripetizioni   della   sequenza   di   impulsi   intercorre   un   tempo   denominato  tempo   di 
ripetizione e spesso indicato come TR. Come già introdotto, il gradiente di selezione 
della fetta  viene sempre applicato perpendicolarmente al piano della fetta, il gradiente 
relativo alla codifica di fase viene applicato lungo uno dei lati del piano dell'immagine 
mentre il gradiente della codifica in frequenza viene applicato lungo il rimanente lato 
del piano dell'immagine 2D. 
piano di
immagine
GRADIENTI
selezione della fetta 
(GS)
codifica della fase 
(GΦ)
codifica in frequenza 
(Gf)
xy z x oppure y  y oppure x
xz y x oppure z z oppure x
yz x y oppure z z oppure y
Tabella 4.1: possibili combinazioni dei gradienti di selezione della fetta, codifica della fase e 
codifica in frequenza.
Risulta   utile   osservare   macroscopicamente   il   comportamento   degli   spin 
sottoposti alla sequenza introdotta; si supponga di esaminare una porzione di volume a 
sua   volta   composto   da   molteplici   elementi   di   volume   di   forma   cubica,   ognuno 
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caratterizzato da un vettore di magnetizzazione netta. Si supponga inoltre di voler 
elaborare l'immagine di una sezione nel piano xy avendo un campo magnetico statico 
B0 applicato lungo l'asse z. Il gradiente di selezione della fetta viene dunque applicato 
lungo l'asse z e l'impulso a radiofrequenza provoca la rotazione dei soli spin all'interno 
della porzione di volume che che soddisfano all'equazione di risonanza e che sono 
localizzati, nell'esempio introdotto, in un piano xy. La localizzazione del piano acquisito 
lungo l'asse z rispetto all'isocentro risulta espressa in funzione di ΔΩ, che esprime la 
deviazione dalla frequenza di risonanza stabilita dall'equazione di Larmor, di GS, che 
indica l'intensità del gradiente di selezione della fetta e di γ, il rapporto giromagnetico;
  
Una volta sottoposti agli impulsi a radiofrequenza, i momenti di spin ruotano lungo il 
piano xy alla frequenza di Larmor determinata dall'intensità del campo magnetico 
statico cui ciascuno di essi risulta effettivamente soggetto. Gli spin localizzati sopra e 
sotto questo piano non risultano interessati dagli impulsi a radiofrequenza. In seguito 
all'applicazione del gradiente di selezione della fetta, viene applicato il gradiente di 
codifica di fase; supponendo che tale gradiente sia applicato lungo l'asse x, tutti gli spin 
localizzati in diverse posizioni lungo l'asse x iniziano a muoversi di moto di precessione 
lungo tale asse a frequenze di Larmor diverse. La fase viene quindi determinata dalla 
durata e dall'ampiezza degli impulsi del gradiente di codifica di fase. Terminato 
l'impulso del gradiente di codifica di fase, viene applicato l'impulso del gradiente di 
codifica in frequenza, si supponga lungo la direzione opposta rispetto all'asse y; tale 
gradiente causa la precessione dei pacchetti di spin a velocità dipendenti dalla loro 
localizzazione lungo l'asse di applicazione del gradiente di codifica in frequenza. 
Ognuno   dei   vettori   di   magnetizzazione   netta   risultante   che   caratterizza 
ciascuno degli elementi di volume indagati risulta caratterizzato da un unico angolo di 
fase e da un'unica frequenza di precessione; mediante la trasformata di Fourier è 
possibile determinare la fase e la frequenza del segnale generato da uno qualsiasi dei 
vettori   di   magnetizzazione   netta,   consentendone   l'associazione   a   ciascuno   degli 
elementi di volume presenti. Un vettore localizzato secondo le generiche coordinate 
x=a e y=b, il segnale FID da esso prodotto conterrà una sinusoide di frequenza a e 
fase b, la cui trasformata di Fourier produrrebbe un picco a frequenza a e fase b. 
L'inconveniente   di   questa   tipologia   di   elaborazione   consiste   nel   fatto   che   una 
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trasformata di Fourier monodimensionale risulta inadatta nel momento in cui più di un 
vettore è localizzato in una differente posizione della codifica di fase; si necessita 
quindi di un incremento di gradiente di codifica di fase per ciascuna localizzazione in 
direzione del gradiente di codifica di fase. Se si mira a risolvere 256 punti nella 
direzione   della   codifica   di   fase,   come   avviene   nel   caso   dell'elaborazione   di 
un'immagine di tipo standard tramite MRI, si avrà bisogno di 256 differenti intensità di 
gradiente di codifica di fase e si registreranno 256 differenti segnali FID. I segnali FID 
rilevati presso ciascuno degli elementi di volume vengono Fourier-trasformati al fine di 
ottenere un'immagine o una mappa di localizzazione degli spin.  I segnali vengono 
solitamente trasformati prima lungo la direzione della codifica di frequenza (in genere 
assegnata all'asse x) per estrarre le informazioni nel dominio delle frequenze, e in 
seguito lungo la direzione della codifica di fase (di conseguenza assegnata all'asse y) 
per   estrarre   le   informazioni   relative   alla   localizzazione   lungo   la   direzione   di 
applicazione del gradiente di codifica di fase. 
In questo tipo di sistema è possibile ottenere un guadagno nei tempi di 
acquisizione   procedendo   all'acquisizione   simultanea   di   più   piani   di   scansione, 
approfittando del rilassamento di uno strato per analizzarne un altro; il procedimento 
nel suo complesso è detto tecnica multi-strati. Questa tecnica non può acquisire strati 
contigui e si è costretti ad impiegare tempi di acquisizione doppi per ottenere un 
insieme di strati contigui. 
La  Tabella   4.2  riporta   alcuni   esempi   di   tempi   di   acquisizione   tramite 
Trasformata di Fourier, dipendenti dal tempo di ripetizione  TR, dalla misura della 
matrice  tm  (la matrice è la griglia che spezzetta l'immagine nel numero di pixel 
complessivi che la compongono, è caratterizzata da una dimensione verticale e una 
dimensione orizzontale che determinano la forma del pixel; quadrata, se le lunghezze 
sono uguali, rettangolare altrimenti) e dal numero di eccitazioni n.
tm n TR = 300 ms TR = 500 ms TR = 1000 ms TR = 2000 ms
128 x 128 1 1 2 3 5
128 x 128 8 6 9 18 35
256 x 256 1 2 3 5 9
256 x 256 8 11 18 35 69
Tabella 4.2: esempi di tempi di acquisizione in relazione alla dimensione della matrice e al 
numero di eccitazioni.
La dipendenza del tempo di acquisizione da tali parametri è, nel caso 
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generale, espressa dalla relazione seguente;
4.3 Perfezionamento delle tecniche di imaging
4.3.1  Imaging multi-strato
E' stato anticipato come il tempo di acquisizione di un'immagine TA è pari al 
prodotto tra il valore del tempo di ripetizione TR per il numero di passi relativi alla 
codifica di fase. 
  Figura 4.4: andamento temporale di una sequenza di imaging dove TR risulta pari a un 
secondo.
Dalla  figura 4.4  risulta evidente che buona parte del tempo impiegato per 
portare a compimento la sequenza di impulsi risulta inutilizzato e potrebbe dunque 
essere impiegato al fine di rilevare segnali provenienti da altri piani di scansione; 
l'eccitazione utilizzata per eccitare una slice non deve influenzare tuttavia l'eccitazione 
di una slice contigua. Ciò può essere ottenuto variando la frequenza degli impulsi a 90
o 
a radiofrequenza per una data intensità del gradiente di selezione della fetta, avendo 
cura che si verifichi una sovrapposizione delle bande di frequenza. Ciascuno degli 
impulsi applicati deve cioè avere un diverso picco in frequenza al fine di interessare 
diverse   fette   dell'oggetto   esaminato   ed   evitare   che   vi   siano   inconvenienti 
nell'acquisizione del segnale utile dovuti all'effetto bordo, già esposto nel paragrafo 
relativo alla selezione della fetta da parte dell'apposito gradiente.
Nella Figura 4.5 e è riportato l'esempio dell'applicazione di tre impulsi a radiofrequenza 
nel corso del medesimo periodo di ripetizione TR; rispettando le suddette prerogative 
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(ognuno dei gradienti impiegati non interferisce con l'acquisizione della fetta affidata a 
ciascuno degli altri gradienti), essi permettono di selezionare tre fette facenti parte del 
volume in esame senza creare artefatti ed effetti indesiderati in fase di elaborazione.
  
Figura 4.5: applicazione degli impulsi a radiofrequenza nell'imaging multistrato. 
4.3.2  Imaging obliquo
Fino a questo punto sono state presentate tecniche per ottenere immagini 
giacenti   su   piani   perpendicolari   agli   assi   x,   y,   z   del   sistema   di   riferimento 
convenzionalmente scelto; può avvenire, tuttavia, che per esigenze diagnostiche si 
renda necessaria l'acquisizione di immagini anatomiche che non giacciono su uno dei 
piani ortogonali agli assi. L'imaging obliquo consente di produrre immagini orientate in 
modo generico nello spazio rispetto agli assi x, y e z. L'imaging obliquo è ottenuto 
applicando combinazioni lineari dei gradienti di campo magnetico Gx, Gy, Gz in modo da 
produrre un gradiente di selezione perpendicolare al piano di imaging prescelto, un 
gradiente di codifica di fase lungo uno dei due assi definenti il piano di imaging e un 
gradiente di codifica in frequenza lungo il rimanente asse caratterizzante il piano 
dell'immagine in esame. Ad esempio, se si vuole studiare uno strato localizzato lungo 
l'asse x ma passante tra gli assi y e z in modo da formare un angolo α con l'asse z, si 
rende necessaria la seguente combinazione di gradienti: 
• Gradiente di selezione della slice: GZ = GS sen(α)
Gy = - GS cos(α)
• Gradiente di codifica di fase: GZ = GΦ sen(90
o – α)
Gy = GΦ cos(90
o – α)
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•   Gradiente di codifica in frequenza: GX = Gf
Grazie all'applicazione dei gradienti introdotti e illustrati in Figura 4.6, combinazione 
lineare secondo le caratteristiche dell'angolo α rispetto cui il piano è orientato, si 
ottengono i gradienti necessari per ottenere un immagine giacente sul piano di 
interesse.
Figura 4.6: applicazione di gradienti nell'imaging obliquo.
4.3.3  Imaging tramite sequenze di eccitazione
In MRI è possibile impiegare sequenza di impulsi diverse da quelle fino ad ora 
introdotte per poter poter agire su svariati parametri. Risulta infatti possibile modificare 
l'angolo di ribaltamento del vettore di magnetizzazione principale, dipendente dalla 
durata dell'impulso  d'onda a  radiofrequenza,  il tempo  di  ripetizione  TR  tra  due 
sequenze, i tempi di inversione TI e di echo TE, a seconda dei casi. Le possibilità di 
variazione di questi parametri sono teoricamente infinite, ma se si intende confrontare 
esiti di esami eseguiti su pazienti diversi o in momenti differenti, è opportuno utilizzare 
frequenze di impulso che permettano tale confronto. 
4.3.3.1  Imaging tramite sequenza Spin-Echo
La sequenza Spin-Echo consente di ottenere un segnale NMR di echo. Ad un 
insieme di spin in esame viene inizialmente applicato un impulso a 90
o, cui segue, 
dopo un intervallo di tempo pari a TE/2, un impulso a 180
o. In corrispondenza del primo 
impulso la magnetizzazione trasversale inizia a perdere fase, per poi venire ruotata di 
180
o in corrispondenza del secondo impulso che fa si che venga prodotto un segnale 
cosiddetto di echo del segnale FID. L'echo si osserva dunque trascorso un intervallo di 
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tempo pari a TE, definito come il tempo tra l'applicazione di un impulso a 90
o e la 
massima ampiezza dell'echo. Se vengono ripetuti gli impulsi a 180
o, si osservano una 
serie di echi di intensità decrescente che traducono il tempo di rilassamento T2; la 
sequenza  Spin-Echo, infatti, corrisponde alle sequenze di misura della costante di 
tempo T2 in spettrometria; a seconda della scelta dei parametri TR e TE è possibile 
giungere a risultati molto diversi. Tra i vantaggi dell'applicazione di questo tipo di 
sequenza emerge il fatto che essa risulta poco suscettibile alle disomogeneità di 
campo e alla suscettibilità magnetica, ma non consente di lavorare con matrici elevate 
in tempi limitati. 
Figura 4.7: posizioni relative degli impulsi a gradiente applicati e segnale ottenuto in una 
sequenza Spin-Echo.
L'equazione del segnale per una sequenza Spin-Echo ripetuta, espressa in funzione 
del tempo di ripetizione TR e del tempo di echo TE è:
dove viene indicata con ρ la densità degli spin nel campione in esame; l'andamento è 
espresso in funzione della costante di proporzionalità  k. L'espressione  introdotta  è 
semplificabile nel caso in cui si abbia TE/2 << TR (tale condizione è soddisfatta in 
qualunque applicazione clinica ordinaria)
La sequenza Spin-Echo consente facilmente l'acquisizione di più echi, senza richiedere 
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tempo di scansione aggiuntivo. In questo modo  è possibile ottenere più immagini per 
lo stesso strato corrispondenti a diversi TE selezionati, che possono essere anche fino 
a 4. Il segnale rilevabile attraverso l'applicazione di questa sequenza di impulsi è un 
segnale dipendente dalla costante di tempo T2; tale dipendenza può essere rilevata 
Fourier-trasformando il segnale registrato; tale dipendenza è molto utile poiché molte 
patologie si differenziano tra loro per una marcata dipendenza dalla costante  T2, 
mentre il valore della costante T1 si mantiene pressoché costante. La sequenza Spin-
Echo produce quindi immagini T2-dipendenti.
4.3.3.2  Imaging tramite sequenza Inversion Recovery
La sequenza Inversion Recovery prevede l'iniziale applicazione di un impulso 
a 180
o, che provoca la rotazione del vettore di magnetizzazione principale lungo l'asse 
di applicazione  del campo magnetico statico principale. Prima del raggiungimento 
dell'equilibrio, viene applicato un impulso a 90
o, che segue così l'applicazione del primo 
impulso dopo un tempo Ti, e che ruota la magnetizzazione longitudinale lungo il piano 
perpendicolare all'asse di applicazione del campo magnetico statico principale. 
Figura 4.8: diagramma temporale in una sequenza Inversion Recovery.
Il segnale  FID  rilevato ha un'ampiezza  S(t)  che dipende dalla componente 
della magnetizzazione macroscopica risultante lungo l'asse di applicazione del campo 
magnetico statico nel momento in cui viene applicato l'impulso a 90
o  e che viene 
rilevata nel dominio del tempo; essa è espressa dalla seguente relazione sperimentale;
   
La  relazione  diviene, sotto la condizione  TR  > 5T1Max  (la condizione introdotta è 
caratteristica della totalità dei casi diagnosticati in medicina);
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il segnale tende a zero per per Ti = T1·ln2; ciò comporta un notevole vantaggio nello 
sviluppo di immagini tramite l'impiego di una sequenza di impulsi di tipo  Inversion 
Recovery, poiché risulta possibile l'annullamento del segnale proveniente dal tessuto in 
base al T1 che caratterizza quest'ultimo.
4.4 Caratteristiche dell'immagine elaborata
4.4.1  Risoluzione
Due punti di un immagine si dicono risolti se risultano distinguibili; la capacità 
di risolvere due caratteristiche di un'immagine ottenuta tramite risonanza magnetica 
(risoluzione) è funzione di molteplici variabili; la costante di tempo  T2, il rapporto 
segnale-rumore, la frequenza di campionamento, lo spessore della fetta in esame, la 
dimensione   della   matrice   dell'immagine.   La   risoluzione,   in   generale,   risulta 
inversamente proporzionale rispetto alla distanza tra due caratteristiche da distinguere 
ed è espressa i millimetri. La relazione che intercorre tra la risoluzione di un'immagine, 
la lunghezza del campo di vista (FOV, field of view) e il numero di pixel spiega che non 
è possibile distinguere due caratteristiche localizzate a distanza minore di un pixel o 
del rapporto tra la lunghezza del campo di vista e del numero di pixel. La lunghezza del 
campo di vista deve essere considerata sia nel senso della frequenza che nel senso 
della fase, dal momento che la matrice nel complesso potrebbe non essere simmetrica. 
La scelta della risoluzione tende generalmente ad ottenere il pixel più piccolo possibile 
in modo da ridurre all'artefatto da volume parziale  (che verrà descritto nel capitolo 
successivo); l'aumento del numero di pixel a disposizione, infatti, non comporta 
necessariamente una risoluzione migliore. Ogni pixel infatti viene rappresentato con un 
solo valore della scala di grigi, quindi tutto ciò che è compreso nella sua area viene 
considerato come una cosa unica ed omogenea, anche se possono coesistervi più 
strutture con forma e segnale diversi. Una buona qualità di immagine non si ottiene 
unicamente da un'alta risoluzione; in generale è opportuno cercare di utilizzare pixel 
tendenti il più possibile alla forma quadrata, utilizzando quindi matrici simmetriche o 
poco asimmetriche. Se si considerano due immagini contenenti lo stesso numero di 
pixel, nell'una con dimensioni di 0,67mm x 0,67mm (0,44mm
2 di superficie) ciascuno e 
nell'altra con dimensioni di 0,47mm x 0,94mm (0,44mm
2  di superficie) ciascuno, la 
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qualità dell'immagine acquisita con la matrice simmetrica sarà migliore, nonostante sia 
uguale la risoluzione.
4.4.2  Contrasto
In un'immagine di risonanza magnetica il  contrasto  permette di rendere 
adeguatamente visibile la struttura anatomica di interesse, grazie ad una differenza di 
intensità   del   segnale   proveniente   dai   tessuti   adiacenti   e   dalla   struttura   stessa, 
ricavabile dalle espressioni relative alla specifica sequenza di impulsi utilizzata. Tra le 
variabili intrinseche da cui dipende l'ampiezza del segnale  S(t)  vi sono il tempo di 
rilassamento spin-reticolo T1, il tempo di rilassamento spin-spin T2 e la densità degli 
spin  ρ  (ovvero la concentrazione degli spin che generano il segnale) e  T2star.  Le 
variabili strumentali, modificabili dall'operatore in funzione delle esigenze diagnostiche, 
sono il tempo di ripetizione TR e il tempo di echo TE, il tempo di inversione Ti e T2star, 
dipendente sia dall'omogeneità del campo magnetico sia dai moti molecolari.
Tessuto T1 (s) T2 (ms) ρ
CSF 0,8 - 20 110 - 2000 70 - 230
Sostanza grigia 1,09 – 2,15 61 - 109 85 – 125
Sostanza bianca 0,76 – 1,08 61 - 100 70 - 90
Meningi 0,5 – 2,2 50 - 165 01/05/44
Grasso 0,2 – 0,75 53 - 94 50 - 100
Muscolo 0,95 – 1,82 20 - 67 45 - 90
Tabella 4.3: range di valori per T1, T2 e ρ a 1,5 T, per tessuti riconoscibili in un immagine della 
testa umana ottenuta tramite MRI.
Il contrasto in un'immagine è il rapporto o la differenza tra il valore più alto 
caratterizzante un determinato pixel (il punto più luminoso dell'immagine) e il valore più 
basso caratterizzante uno dei restanti pixel (punto più scuro). Aumentando tale 
differenza i valori più luminosi tendono ad un valore massimo mentre i valori più scuri 
tendono ad un valore minimo. I valori intermedi, invece, non cambiano. Nel caso di 
un'immagine in  bianco e nero, come sono tutte le immagini ottenute tramite  MRI, 
aumentarne il contrasto significa eliminare il grigio intermedio. La finalità principale di 
un qualsiasi sistema di imaging consiste nell'ottenere immagini ad elevato contrasto e 
risoluzione spaziale. Le moderne apparecchiature per MRI forniscono immagini dal 
contrasto sub millimetrico che ne permette l'elaborazione volumetrica in una fase di 
post-processing.
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Il contrasto  C  che si evidenzia fra due tessuti è funzione dell'ampiezza di 
segnale proveniente dal primo tessuto, S(t)A, e dal secondo tessuto, S(t)B, secondo la 
seguente relazione
Per ogni coppia di tessuti sussiste quindi un insieme di parametri che producono il 
contrasto  massimo; le immagini il cui contrasto è causato prevalentemente dalle 
differenze del parametro T1 nei tessuti sono dette T1-pesate. Similmente, si possono 
rilevare immagini  T2-pesate  o  ρ-pesate.  La scelta della pesatura che caratterizzi 
l'immagine da ottenere viene selezionata in funzione del parametro da focalizzare con 
maggiore attenzione; alcune patologie sono infatti caratterizzate dalla variazione di un 
singolo parametro e non da una significativa variazione negli altri parametri. 
Pesatura TR TE
T1 <= T1 << T2
T2 >> T1 >= T2
ρ >> T1 << T2
Tabella 4.4: insieme di condizioni necessarie per ottenere le immagini pesate.
I parametri strumentali adottati risultano così avere notevole influenza sul contrasto 
ottenuto tra diversi tessuti. Si propongono di seguito immagini dell'encefalo ottenute 
tramite MRI  adottando parametri diversi, al fine di illustrare le notevoli variazioni di 
contrasto in funzione della pesatura dell'immagine prescelta.
                             TR = 250 ms                                                            TR = 2000 ms       
                              TE = 20 ms                                                              TE = 20 ms 
                                                          
Figura 4.9: immagini ottenute con diversi TR e TE applicando una frequenza di eccitazione di 
tipo Spin-Echo. 
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                             TR = 1000 ms                                             
   TR = 1000 ms                                                         TR = 2000 ms  
                 TE = 100 ms                                                           TE = 500 ms
Figura 4.9: immagini ottenute con diversi TR e TE applicando una frequenza di eccitazione di 
tipo Inversion Recovery. 
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5  Artefatti    
Per artefatto si intende un effetto di di distorsione o alterazione dell'immagine, 
che   provoca   una   rappresentazione   dell'immagine   non   corrispondente   al   reale. 
L'artefatto, cioè, è una qualsiasi caratteristica presente nell'immagine elaborata che 
non è in realtà presente nell'oggetto esaminato. Un artefatto può compromettere o 
impedire   l'accertamento   di   una   patologia   producendo  falsi   negativi  (individui 
erroneamente classificati come non affetti da una data patologia) e  falsi positivi 
(individui erroneamente classificati come affetti da una data patologia) in fase di 
diagnosi. Alcuni artefatti sono evitabili, altri possono essere limitati. Qualsiasi immagine 
elaborata da un sistema MRI risulta inevitabilmente soggetta a rumore di fondo che ne 
compromette la qualità; l'entità del rumore che caratterizza una verta immagine è 
espressa dal rapporto segnale-rumore (SNR), rapporto tra il valore medio del segnale 
proveniente da un certo tessuto e la deviazione standard del rumore presente sullo 
sfondo dell'immagine.  Il  SNR  deve essere mantenuto il più possibile alto poiché 
influenza direttamente la qualità dell’immagine; risulta comunque inutile superare una 
certa soglia di segnale, perché non si hanno ulteriori miglioramenti della qualità di 
immagine.  Il  rapporto segnale-rumore  può essere migliorato effettuando medie del 
segnale, ovvero nel fare la media di più immagini; ad ogni pixel di un'immagine è infatti 
associato un valore numerico che esprime la gradazione corrispondente in scala di 
grigi. I segnali registrati risultano così presenti in ognuna delle immagini mediate e il 
loro contributo all'immagine risultante è additivo. Il rumore, essendo casuale, non si 
aggiunge, ma tende invece a scomparire all'aumentare del numero degli spettri 
mediati. L'aumento del rapporto segnale-rumore proveniente dalla media dei segnali è 
proporzionale alla radice quadrata del numero delle immagini mediate (Nex).
   
Al fine di ottenere un'immagine qualitativamente soddisfacente, il  rapporto segnale-
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rumore deve avvicinarsi alla relazione
dove S1 e S2 sono le ampiezze relative ai segnali rilevati in corrispondenza di 
due zone in esame, che possono comprendere un numero qualsiasi, anche elevato, di 
pixel,  e σ
2
1 e σ
2
2 le variazioni standard relative alle due zone di interesse. Inoltre, il 
rapporto   segnale-rumore  deve   essere   uniforme   sul   piano   di   scansione   di   zone 
omogenee.
5.1 Offset DC
L'artefatto da offset DC è causato da un offset di tensione in corrente continua 
(Direct Current o DC) in uno o in entrambi gli amplificatori di segnale presenti nel 
rivelatore; è dunque un artefatto dovuto a un problema nel circuito che rivela la 
radiofrequenza da elaborare. La trasformata di Fourier di un offset di tensione in 
corrente continua nel tempo corrisponde ad un picco in corrispondenza della frequenza 
zero; la trasformata di Fourier di un segnale con una componente di tensione in 
corrente continua risulta dunque essere pari alla trasformata di Fourier da elaborare 
che mostra un identico picco a frequenza zero. Si osserva dunque una zona luminosa 
localizzata al centro dell'immagine, dove sono riportati i valori dei pixel relativi alle 
frequenza più basse. In Figura 5.1 è rappresentata una risonanza magnetica alla testa 
in cui viene evidenziato il punto in cui si ottiene lo spot luminoso in caso di artefatto da 
offset DC, che avrebbe le dimensioni di un pixel (il pixel cui corrisponde la frequenza 
zero).
Figura 5.1: artefatto da offset DC in una risonanza magnetica alla testa.
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5.2 Movimento 
Gli artefatti da movimento sono causati da qualsiasi struttura non immobile 
facente parte della zona di interesse e sono gli artefatti più frequenti in  MRI. Le 
immagini   affette   da   tale   artefatto   vengono   definite  ghost,   poiché   il   movimento 
dell'oggetto durante una sequenza di imaging comporta l'offuscamento dell'intera 
immagine lungo la direzione assegnata dall'operatore alla codifica di fase (la fase 
rappresenta il verso lungo cui si propaga l'artefatto da movimento). L'artefatto da 
movimento può essere causato unicamente da strutture facenti parte dell'immagine, ad 
eccezione del sangue presente nelle strutture vascolari esterne al campo di indagine, 
che entra nel campo dell'immagine e crea ugualmente l'effetto indesiderato. Più una 
struttura genera un segnale rilevabile elevato, più l'artefatto sarà importante.
Figura 5.2: risonanza magnetica alla testa che presenta un artefatto da movimento indicato 
dalle frecce.
Figura 5.3: risonanza magnetica al collo che presenta un artefatto da movimento indicato dalle 
frecce.
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Gli artefatti da movimento si dividono in:
• Volontari: il paziente si muove e per questo motivo risulta difficile evitare 
l'effetto dell'artefatto sull'immagine, che può essere limitato immobilizzando la porzione 
corporea in esame ed impiegando sequenze di impulsi tra le più rapide e meno 
sensibili tra quelle a disposizione.
• Parzialmente volontari: tra cui è opportuno citare la respirazione, il 
movimento degli occhi, la deglutizione. Generalmente si tende a velocizzare il tempo di 
scansione al fine di  impedire  il verificarsi dei suddetti movimenti consentendo al 
paziente di mantenere volontariamente e temporaneamente l'immobilità; il tempo di 
apnea proposto al paziente deve perciò essere stabilito in funzione delle sue capacità. 
• Involontari: tra cui la pulsazione delle strutture vascolari, la peristalsi 
intestinale e i movimenti dei visceri deputati alla digestione in generale e la pulsazione 
del   liquido   cefalo-rachidiano.   Esistono   in   commercio  farmaci   antiperistaltici  che 
possono essere somministrati al paziente prima dell'inizio dell'esame e che provocano 
un rallentamento della peristalsi intestinale, non eliminabile in altro modo. 
Al fine di eliminare l'artefatto da movimento è possibile, in altri casi, posizionare 
una saturazione presso la zona ove è localizzata la struttura artefattante (che di solito 
non risulta importante a fini diagnostici) impedendo così la rilevazione del segnale da 
essa emesso, oppure eliminare la struttura stessa dal campo di vista impiegando un 
FOV più ristretto. In alternativa, è possibile impiegare un trigger respiratorio o cardiaco 
utilizzando degli strumenti di rilevazione del movimento (i sensori principali utilizzati a 
tale scopo sono il sensore che registra l'ampiezza della respirazione, da applicare a 
livello del diaframma, il sensore periferico per la registrazione semplificata del ritmo 
cardiaco e i classici elettrodi per ECG per un monitoraggio dettagliato del ciclo 
cardiaco); in questo modo si riesce a sincronizzare la sequenza di imaging al ciclo 
cardiaco o respiratorio del paziente, limitando o eliminando gli effetti causati da questo 
tipo di movimenti. 
5.3 Rumore in radiofrequenza
Il rumore in radiofrequenza fa parte degli artefatti dovuti ad un funzionamento 
non corretto delle apparecchiature mediche; può avvenire, infatti, che vi sia un 
malfunzionamento nello schermo per radiofrequenze, il cui scopo è evitare che rumore 
esterno raggiunga il rivelatore di segnale, compromettendo l'elaborazione. La modalità 
con cui tale artefatto si manifesta dipende dalla sorgente di rumore e dalla parte di 
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segnale presso cui il rumore ha avuto effetto. Effettuando la trasformata di Fourier 
inversa dell'immagine prodotta è possibile ottenere maggiori informazioni riguardo la 
sorgente   di   rumore.   La   presenza   di   uno   spot   luminoso   in   un   punto   qualsiasi 
dell'immagine che copra le dimensioni di un pixel è probabilmente dovuto ad una 
singola frequenza che ha “sporcato” il segnale. La Figura 5.4 proposta mostra una 
risonanza magnetica alla colonna vertebrale in cui compare rumore dovuto a frequenze 
di disturbo localizzate principalmente in corrispondenza delle due strisce orizzontali 
indicate dalle frecce.
Figura 5.4: risonanza magnetica alla colonna vertebrale affetta da rumore a 
radiofrequenza
5.4 Disomogeneità
Possono essere presenti delle disomogeneità in ciò che interviene durante la 
fase   di   scansione   del   volume   in   esame;   tali   disomogeneità   possono   essere 
principalmente di tre tipi;
• Disomogeneità di campo magnetico Bo: la procedure di imaging 
tramite risonanza magnetica descritta fino a questo punto presuppone che il campo 
magnetico statico  Bo  generato dal magnete principale in fase di acquisizione del 
segnale utile sia assolutamente omogeneo; una disomogeneità nel campo magnetico 
Bo causa immagini che presentano distorsioni spaziali, di intensità o di entrambi i tipi. 
Le  distorsioni  di  intensità  sono  causate   da  un'omogeneità  di  campo  magnetico 
presente in una regione più grande o più piccola dell'oggetto esaminato. Ciò fa si che 
vi siano degli spin che risuonano ad una frequenza di Larmor diversa da quella prevista 
dalla sequenza di imaging.
• Disomogeneità di gradienti: un gradiente che non è costante rispetto 
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alla direzione lungo cui agisce può provocare una distorsione dell'immagine. Ciò può 
essere dovuto principalmente al danneggiamento di una delle bobine di gradiente, ma 
anche a correnti anomale e inattese che possono attraversare le bobine di gradiente. 
In Figura 5.5 viene riportata un'immagine elaborata impiegando un gradiente di codifica 
in frequenza (agente lungo l'asse sinistra-destra) erroneamente operativo a metà del 
suo valore atteso.
 
Figura 5.5: Risonanza magnetica alla testa ottenuta impiegando un gradiente non omogeneo.
• Disomogeneità di radiofrequenza: un artefatto causato da disomogeneità di 
radiofrequenza produce una indesiderata variazione di luminosità nell'immagine e può 
essere causato da una disomogeneità nella radiofrequenza di eccitazione B1 oppure da 
una non uniforme sensibilità presente unicamente nella bobina ricevente (solitamente, 
sono le bobine di superficie che presentano le maggiori variazioni di sensibilità 
intrinseche). La presenza di questo artefatto in bobine non di superficie può essere 
causata da un guasto nelle bobine che emettono la radiofrequenza di eccitazione B1 
oppure dalla presenza di un oggetto di materiale metallico che impedisce il passaggio 
della radiofrequenza impedendole di penetrare in una parte del tessuto in esame. In 
Figura 5.6 viene riportata l'immagine di risonanza magnetica elaborata in un paziente 
provvisto di apparecchio dentale in materiale non ferromagnetico che scherma le 
regioni   vicino   alla   bocca   (indicate   dalla   freccia)   dall'impulso   di   eccitazione   a 
radiofrequenza producendo di conseguenza un segnale nullo; in corrispondenza della 
dentatura del paziente, infatti, non si ha alcuna rappresentazione utile. Gli stessi metalli 
che hanno effetto sul campo magnetico B1 spesso non influenzano l'omogeneità del 
campo magnetico statico principale Bo, in particolare a grandi distanze; per lo stesso 
paziente non si ottiene un immagine distorta del cervello visto dall'alto, poiché 
l'apparecchio dentale non risulterebbe influente in questo caso.
62Analisi delle tecniche di elaborazione dell'immagine nella Risonanza Magnetica
Figura 5.6: risonanza magnetica in un paziente portatore di apparecchio dentale.
5.5 Artefatto da Chemical Shift
Il chemical shift di un nucleo è la variazione della frequenza di risonanza del 
nucleo rispetto ad una frequenza di risonanza assunta come riferimento; nel momento 
in cui un atomo viene posto in un campo magnetico, i suoi elettroni tendono a ruotare 
secondo la direzione del campo magnetico applicato. In tal modo, è provocato un lieve 
campo magnetico in prossimità del nucleo atomico che si oppone al campo magnetico 
applicato dall'esterno. Il campo  magnetico rilevabile presso il nucleo (detto  campo 
effettivo) risulta generalmente più piccolo del campo magnetico applicato dall'esterno 
secondo un fattore di schermo σ;
Ogni elemento è caratterizzato da un proprio caratteristico chemical shift in relazione 
del tipo di nucleo e del legame chimico che lo lega ai nuclei che lo circondano; il 
chemical shift è dunque causato principalmente da interazioni di natura intramolecolare 
(influenza degli elettroni orbitanti), ma anche di natura intermolecolare  (legami atomici 
e molecolari). Per un determinato nucleo, il campo opponente, e dunque il  campo 
effettivo misurabile, dipende dall'intorno chimico cui il nucleo appartiene, ovvero dal 
numero di elettroni presenti in grado di schermare il campo magnetico esterno.
Il chemical shift è una quantità misurabile in termini di variazione di frequenza di 
Larmor attesa, è espressa in ppm e indicata con δ;
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nella spettroscopia NMR la frequenza di risonanza di riferimento (Ωrif) è quella del 
tetrametilsilano (TMS), non presente nel corpo umano. La differenza di chemical shift 
tra due elementi risulta:
L'artefatto da chemical shift è dovuto alla differenza nella frequenza di Larmor 
che caratterizza il grasso e l'acqua. La differenza di  chemical shift  tra l'acqua e il 
tessuto adiposo è pari a circa 3,5 ppm, che corrisponde ad una differenza di frequenza 
di Larmor delle due sostanze pari a circa 220 Hz se il volume in esame è posto sotto 
l'azione di un campo magnetico di 1,5T.   L'artefatto si manifesta nell'immagine 
provocando un alterata registrazione del segnale proveniente dai pixel contenenti 
acqua rispetto al segnale proveniente dai pixel contenenti grasso; durante il processo 
di selezione della fetta, infatti, è presente un leggero offset tra la localizzazione degli 
spin contenuti in acqua rispetto a quelli contenuti nel tessuto adiposo che sono stati 
ruotati dall'impulso a radiofrequenza. Inoltre, durante l'applicazione del gradiente di 
codifica di fase, gli spin contenuti nel grasso acquistano fase ad una velocità differente 
rispetto a quella degli spin contenuti in acqua. Gli spin del grasso e dell'acqua contenuti 
nello stesso voxel vengono così codificati come se fossero localizzati in voxel differenti. 
La Figura 5.7  riporta di l'immagine di risonanza magnetica delle cavità oculari ottenuta 
dall'alto, ove il bordo marcato dall'effetto di chemical shift è indicato dalle frecce.  
Figura 5.7: artefatto da chemical shift presso le cavità oculari.
L'entità dell'artefatto è proporzionale all'intensità del campo magnetico statico prodotto 
dal magnete principale e inversamente proporzionale alla frequenza di campionamento 
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nella direzione della codifica in frequenza. L'artefatto si propaga nel senso dell'asse cui 
è assegnata la codifica in frequenza ed è quindi caratterizzato da un segnale alterato 
nella zona di confine tra un tessuto ad alto contenuto di acqua e un tessuto ad alto 
contenuto  di  sostanze   lipidiche.   Si  ottengono  così   due  immagini  di   bordo,   una 
caratterizzata da un segnale basso, l'altra caratterizzata da un segnale alto. Questo 
artefatto  può essere sfruttato per caratterizzare meglio le lesioni, poiché permette di 
accentuare il bordo di eventuali lesioni infiltranti lo spazio ove è localizzato il grasso, 
oppure consente di dare informazioni relative alla microstruttura di organi e lesioni di 
contenuto misto. Nel caso in cui l'effetto da chemical shift sia indesiderato, è possibile 
eliminare tale artefatto impiegando sequenze di eccitazione appositamente progettate 
a   tale   fine   oppure   aumentare   la   larghezza   di   banda   della   sollecitazione   a 
radiofrequenza.
5.6 Volume parziale
Come già introdotto nel capitolo precedente, l'artefatto da volume parziale si 
presenta quando la dimensione del voxel dell'immagine è maggiore della dimensione 
del dettaglio che si vuole visualizzare; ad esempio, se un pixel contiene sia segnale 
proveniente  da  grasso  sia  segnale  proveniente  da  acqua,   nel  complesso  verrà 
mostrata la media pesata dei due segnali impedendo così la distinzione del dettaglio. 
La Figura 5.8 riporta le immagini relative a due fette assiali della stessa sezione della 
testa, la prima acquisita con una fetta di spessore pari a 3 mm, la seconda acquisita 
con una fetta di spessore 10 mm; risulta evidente la perdita di risoluzione nella 
seconda immagine. 
Figura 5.8: immagini acquisite tramite fette di diverso spessore.
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La perdita di risoluzione può inoltre avvenire se si hanno più dettagli presenti 
in un unico voxel; un piccolo vaso sanguigno potrebbe essere distinto in una fetta di un 
certo spessore ma apparire sfuocato in una fetta di spessore superiore.
L' artefatto da volume parziale può essere limitato impiegando un'inferiore 
dimensione dei voxel; tale accorgimento non risulta necessariamente utile ai fini di un 
miglioramento della risoluzione, poiché può comportare un peggioramento del rapporto 
segnale-rumore. Risulta dunque opportuno ricercare un compromesso tra lo spessore 
della slice scelto per l'acquisizione e il rumore che ne consegue. 
5.7  Ribaltamento
L'artefatto da ribaltamento è un errore di interpretazione del macchinario per 
imaging relativamente ai tessuti che si trovano esternamente al campo di vista. Questo 
effetto genera la rappresentazione del tessuto dal lato opposto dell'immagine, nel 
senso della codifica di fase, così come se l'immagine si estendesse lungo un cilindro. 
La Figura 5.9 propone, a titolo di esempio, la risonanza magnetica saggitale di una 
testa che mostra un artefatto da ribaltamento, costituito dalla porzione di naso che 
compare nella parte destra dell'immagine stessa.
Figura 5.9: artefatto da ribaltamento in una risonanza magnetica alla testa.
Tale artefatto si origina quando la frequenza di campionamento è inferiore 
rispetto all'intervallo di frequenze contenute nell'echo. L'effetto indesiderato è arginabile 
scegliendo un campo di vista più ampio oppure sistemando l'oggetto che lo causa al 
centro del campo di vista stesso. In aggiunta, è possibile impiegare una bobina che 
non ecciti o riveli gli spin effettivamente localizzati all'esterno del campo di vista 
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desiderato. Gli apparecchi per MRI più recenti sono in grado di adottare i seguenti 
accorgimenti al fine di ridurre gli effetti dell'artefatto da ribaltamento.
• Sovracampionamento:   Il   sovracampionamento   consiste   nel 
digitalizzare un segnale nel dominio del tempo ad una frequenza molto maggiore 
rispetto a quella richiesta per scansionare l'intero volume di interesse. Aumentando il 
campo di vista, si ha un aumento dei dati grezzi di un fattore pari al fattore con cui si è 
aumentato il campo di  vista e,  dunque,  un aumento della memoria necessaria 
all'elaborazione dei dati e del tempo di elaborazione. Il sovracampionamento aumenta 
dunque il FOV ma genera troppi dati da elaborare per poter essere considerato 
conveniente.
• Filtraggio digitale: il filtraggio consiste nell'eliminazione dal segnale di 
una certa banda di frequenze. Tale operazione si realizza nel dominio della frequenza 
moltiplicando la trasformata di Fourier del segnale rilevato nel dominio del tempo per 
una funzione rect; vengono così eliminate le frequenze superiori ad una certo soglia fo. 
Il filtraggio digitale prevede che tale operazione avvenga nel dominio del tempo, ovvero 
convolvendo il segnale rilevato per la trasformata di Fourier di una funzione  rect, 
ovvero una funzione sinc. Trasformando secondo Fourier il segnale così ottenuto nel 
dominio del tempo, si ottiene un segnale nel dominio della frequenza sprovvisto delle 
alte frequenza (frequenze superiori alla fissata soglia fo). La dualità dell'operazione, 
realizzabile nel dominio delle frequenze così come nel dominio del tempo, è giustificata 
dalla nota proprietà dell'operazione di convoluzione tra due segnali;  
 
dove sono indicati con x(t), y(t) i due segnali nel dominio del tempo, con l'operatore * 
l'operazione di convoluzione nel tempo, con X(f) e Y(f) le trasformate di Fourier dei due 
segnali nel dominio della frequenza.
• Decimazione:   consiste   nell'eliminazione   di   alcuni   dei   dati   acquisiti 
dall'intero set, secondo un fattore che può essere stabilito dall'operatore. I dati 
digitalmente filtrati possono essere opportunamente decimati al fine di realizzare la 
trasformata di Fourier unicamente sui dati preservati. A tal proposito vengono impiegati 
digitalizzatori ad alta velocità capaci di effettuare la convoluzione nel dominio del 
tempo fintantoché i dati vengono registrati.
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6  Tecniche avanzate di imaging    
L'impiego del sistema di imaging tramite Risonanza Magnetica Nucleare ha 
riscosso grande successo fin dalle prime applicazione, essendo una tecnologia sicura, 
efficace, ma allo stesso tempo molto complessa. Quest'ultima caratteristica ha reso 
possibile, soprattutto negli ultimi anni, lo sviluppo di nuove applicazioni dell'MRI, che 
incrementano notevolmente le funzionalità a disposizione per l'acquisizione di immagini 
di vario tipo. 
6.1 Sintesi di immagini 3D
L'imaging volumetrico consente l'acquisizione dei dati di risonanza magnetica 
da un volume piuttosto che da una fetta; questa possibilità si basa sulla capacità 
dell'apparecchiatura per MRI di acquisire in contemporanea strati non dipendenti dal 
piano dello spazio. Le applicazioni in campo medico dell'imaging volumetrico tramite 
risonanza magnetica sono notevoli; si rende infatti possibile la localizzazione e l'analisi 
morfologico-parametrica   delle   lesioni   da   diagnosticare,   la   simulazione   e   la 
pianificazione   di   interventi   chirurgici,   l'ottimizzazione   delle   dosi   di   irradiazione   e 
focalizzazione delle zone di irraggiamento sulla lesione in radioterapia. 
In primo luogo vengono adottate delle procedure di  pre-trattamento, che 
consistono   in   operazioni   quali   la   scelta   delle   finestre   di   acquisizione.   La 
rappresentazione 3D presuppone che gli strati forniti dalla fonte siano paralleli, con 
caratteristiche isotrope nelle tre direzioni dello spazio. 
La fase di acquisizione dei dati utili all'elaborazione dell'immagine avviene 
applicando al volume in esame un'opportuna sequenza di impulsi. Il primo impulso 
applicato consente la selezione del volume, mentre un gradiente provoca la rotazione 
dei soli spin del volume da esaminare; la fetta così selezionata può arrivare ad uno 
spessore di 10 o 20 cm. Ai primi due impulsi segue l'applicazione di un gradiente per la 
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codifica di fase, applicato lungo due direzioni tra loro perpendicolari. Ciascuno di questi 
due gradienti varia da un valore minimo ad un valore massimo, entrambi secondo 
incrementi di uguale misura. I due impulsi per la codifica di fase sono applicati nello 
stesso istante e sono ripetuti per ciascuna delle possibili combinazioni. Viene poi 
applicato un gradiente di codifica in frequenza e contemporaneamente si ha la 
registrazione del segnale utile.  
Figura 6.1: diagramma temporale di una sequenza di impulsi per imaging volumetrico.
Nell'imaging 3D, dunque, alla codifica fase-frequenza analoga a quella impiegata per la 
sintesi di immagini 2D si aggiunge un'ulteriore codifica di fase nella terza dimensione. Il 
tempo di  imaging totale richiesto è dato dal prodotto TR volte del numero di incrementi 
della codifica della fase nella prima dimensione e il numero di incrementi della codifica 
della fase nella seconda direzione; il valore risulta molto alto. 
Gli strati da acquisire per la realizzazione di immagini 3D tramite risonanza 
magnetica devono essere tra loro paralleli, ma non necessariamente consecutivi. Si 
può ottenere l'immagine tramite  interpolazione, ovvero tramite un'operazione di 
ricampionamento dell'immagine su una diversa griglia di riferimento. Tale operazione è 
da realizzarsi preventivando un aumento della già notevole mole di dati a disposizione. 
L'interpolazione può tuttavia portare alla generazione di immagini di qualità non 
soddisfacente in virtù della notevole complessità delle strutture morfologiche presenti 
nei volumi in esame. Può dunque risultare utile impiegare dei mezzi di contrasto che 
accentuino la differenza rilevabile tra regioni anatomiche particolari.  
La   successiva   procedura   di  segmentazione  consente   di   caratterizzare 
ciascuna delle regioni al fine di ottenerne una spartizione che consenta l'analisi in 
maniera   separata   delle   regioni   costituenti   l'immagine   elaborata.   Il   processo   di 
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segmentazione consente di suddividere l'immagine in una serie di regioni primitive tra 
loro topograficamente connesse; si rende così possibile l'identificazione di regioni 
omogenee   consentendo   di   effettuare   misurazioni   morfometriche,   altrimenti 
notevolmente complesse (è possibile, ad esempio, calcolare l'estensione di una massa 
tumorale a partire da dati tumorali; tale possibilità risulta estremamente utile ai fini della 
pianificazione di un intervento chirurgico o di un ciclo di radioterapie). Le tecniche di 
segmentazione si possono distinguere in diverse categorie:
• Tecniche di estrazione di regioni (o region-based): il metodo consiste nel 
raggruppare pixel o voxel che possiedono proprietà comuni e specifiche di certe 
strutture (come ossa o tessuti molli). La tecnica di  region  growing, in particolare, 
raggruppa successivamente elementi di immagini o regioni le cui proprietà sono 
valutate in funzione di un parametro  rappresentativo scelto. I voxel raggruppati 
formano le regioni secondo un criterio di omogeneità. 
• Tecniche   di   estrazione   di   contorni:   sono   basate   sull'estrazione   di 
contorni all'interno delle immagini. Il metodo è basato sulla differenza di contrasto tra 
una regione e la zona circostante; le superfici delle varie strutture sono fornite sotto 
forma di una lista di voxel. La propagazione dell'indagine che individua la continuità 
della struttura è basata sulla progressiva esplorazione delle pareti vicine al voxel 
corrente. 
• Tecniche di estrazione di pixel: prevedono l'impiego di una procedura di 
sogliatura, cioè assegnano ad ogni pixel un valore in funzione della sua luminosità; 
pixel ugualmente luminosi vengono elaborati come facenti parte di una medesima 
struttura omogenea. 
La ricostruzione 3D dell'immagine e la sua conseguente rappresentazione 
sul monitor è affidata a specifici algoritmi; la tecnica di effetto volumetrico, ad esempio, 
si basa sulla proiezione di voxel a massima intensità di segnale, ai quali però viene 
attribuita, sulla matrice risultate, un'intensità maggiore o minore in rapporto alla sede 
presso cui sono localizzati, in modo da creare l'effetto tridimensionale. La metodologia 
Z-buffering  prevede invece la selezione di un piano di proiezione e permette la 
visualizzazione dei voxel più vicini ad esso. Impiegando modelli chiaroscuro, basati 
sulla conoscenza della normale a ciascun voxel, della direzione del punto di vista e 
della   direzione   dell'osservatore,   è   possibile   realizzare   effetti   speciali   quali   la 
trasparenza, il colore o il rilievo. L'immagine tridimensionale ottenuta è manipolabile 
dall'operatore   grazie   all'impiego   di   trasformazioni   geometriche   (come   traslazione, 
rotazione, messa in scala).
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Figura 6.2: immagine di cervello umano ottenuta mediante la tecnica di imaging volumetrico 
tramite RMN.
6.2 Angiografia
  L'angiografia   è   l'imaging   del   sangue   che   fluisce   attraverso   il   sistema 
circolatorio del corpo umano. In passato l'angiografia era eseguita introducendo un 
contrasto radiopaco nel  corpo, che rendeva possibile la rilevazione di una sorta di 
mappa dei vasi sanguigni del corpo,  ma non consentiva la distinzione tra flusso 
stazionario  e flusso in movimento e pertanto non costituiva una tecnica di imaging 
particolarmente adatta per la rilevazione di problemi circolatori. L'immagine elaborata in 
questo   caso,   infatti,   era  costituita   dalla   differenza   digitalmente   ottenuta  tra  una 
radiografia   ottenuta   senza   mezzo   di   contrasto   e  radiografie   ottenute   in   seguito 
all'iniezione per via endovenosa del mezzo di contrasto stesso, al fine di eliminare il 
contributo di segnale proveniente dai tessuti. Il tasso di pericolosità di tale tecnica 
diagnostica risultava inoltre piuttosto elevato, poiché veniva registrata nell'1-2% dei 
casi una disfunzione neurologica transitoria o permanente, embolie o spasmi vascolari 
in seguito alla somministrazione del mezzo di contrasto necessario. L'angiografia a 
risonanza magnetica (MRA) recentemente introdotta, consente invece di produrre 
immagini   di   flussi   in   movimento.   La  tecnica   angiografica  time-of-flight  prevede 
l'impiego di una sequenza di impulsi Spin-Echo in cui gli impulsi a 90
o e 180
o applicati 
per la selezione della fetta hanno frequenze diverse; essi eccitano dunque due piani 
differenti. In assenza di flusso non si registra un segnale utile poiché nessuno spin 
risulta sottoposto ad entrambi gli impulsi; in presenza di un flusso, invece, il sangue 
proveniente dal piano sollecitato dall'impulso a 90
o influisce sul sangue presente nel 
piano sollecitato dall'impulso a 180
o  e produce un echo, utile alla ricostruzione 
dell'immagine angiografica. La tecnica angiografica contrast enhanced si basa sulla 
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differenza della costante di tempo T1 del sangue e del tessuto circostante quando nel 
sangue   viene   introdotto   un   mezzo   di   contrasto   paramagnetico,   di   pericolosità 
particolarmente ridotta, che riduce il tempo di rilassamento T1 del fluido sanguigno 
rispetto ai circuiti circostanti. Il segnale utile viene acquisito impiegando tempi  di 
ripetizione TR molto veloci, in modo che il contributo di segnale proveniente dai tessuti 
circostanti il vaso sanguigno sia trascurabile a causa dell'elevata costante di tempo T1 
che li caratterizza. La velocizzazione della procedura consente l'esecuzione di esami in 
apnea, che permettono di applicare l'angiografia RM anche alla regione del tronco. 
Sono richieste, in questo caso, strumentazioni hardware e software con prestazioni 
particolarmente apprezzabili. La procedura angiografica  phase-contrast, infine, è 
basata sull'applicazione di un impulso di gradiente bipolare di campo magnetico, GBP. 
Un impulso di gradiente bipolare si ha quando il gradiente viene acceso lungo una 
direzione per un certo intervallo di tempo e, successivamente, lungo la direzione 
opposta per un intervallo di tempo identico. Un impulso di gradiente bipolare positivo 
possiede un lobo positivo seguito da un lobo negativo lungo la direzione considerata, 
viceversa si ha un impulso di gradiente bipolare negativo (le ampiezze dei lobi relativi a 
ciascuno degli impulsi devono essere identiche).
 Figura 6.3: diagramma temporale di un gradiente bipolare, negativo e positivo
Un impulso di gradiente bipolare non ha effetto risultante su spin stazionari, ma solo 
sugli spin provvisti di una componente di velocità lungo la direzione del gradiente. 
L'impulso di gradiente bipolare viene inserito all'interno di di una delle sequenze di 
imaging, in aggiunta agli altri gradienti; eseguendo due sequenze di imaging in cui la 
prima ha un impulso di gradiente bipolare positivo e la seconda un impulso di gradiente 
bipolare negativo e sottraendo i dati grezzi rilevati da ciascuna delle due sequenze, i 
segnali provenienti dagli spin stazionari saranno sottratti mentre quelli relativi a spin in 
movimento saranno sommati. Gli spin in movimento saranno dunque caratterizzati da 
una magnetizzazione netta, con l'effetto di renderne possibile la rappresentazione. 
La Figura 6.4 riporta l'immagine di un'angiografia coronaria, tradizionalmente 
considerata la tecnica di imaging più accurata per la valutazione della cardiopatia 
ischemica.
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Figura 6.4: Angiografia coronaria
6.3 Imaging ad ampiezza di banda variabile
La quantità di rumore in un'immagine ottenuta tramite risonanza magnetica 
risulta legata alla frequenza di campionamento del segnale FID o del segnale di echo; 
più alta è la frequenza di campionamento e maggiore è il rumore nell'immagine. Per 
migliorare   il   rapporto   segnale-rumore   è   opportuno,   dunque,   utilizzare   la   minore 
frequenza di campionamento possibile, pur rispettando il Teorema del campionamento 
(o Teorema di Shannon-Nyquist):
Un segnale s(t) con estensione spettrale limitata (B<∞)  all'interno 
della banda (-B,B), campionato ad una frequenza Fc (Fc=1/T) che 
soddisfi la condizione Fc > 2B, può essere ricostruito esattamente dai 
suoi campioni s(nT) impiegando un filtro interpolatore con risposta in 
frequenza Q(f) = rect(f/Fc).
La frequenza di campionamento del segnale utile risulta legata al campo di vista (o 
FOV) secondo la relazione 
Il   gradiente   di   codifica   in   frequenza  Gf  deve   essere   dunque   diminuito 
proporzionalmente alla frequenza di campionamento al fine di mantenere il  FOV 
costante. Elaborando un'immagine ottenuta da un segnale utile campionato a bassa 
frequenza, può verificarsi una perdita di contrasto ed un più marcato artefatto da 
chemical shift. Sono riportate, a titolo di esempio, due immagini assiali della testa 
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umana a livello delle orbite, registrate con un'ampiezza di banda di 16 kHz (Figura 6.5) 
e di 3 kHz (Figura 6.6);
Figura 6.5: immagine registrata con una frequenza di banda di 16 kHz.
Figura 6.6: immagine registrata con una frequenza di banda di 3 kHz.
In  Figura 6.6  è evidente un cambiamento del segnale relativo al grasso verso la 
direzione anteriore ed una perdita di contrasto.
L'imaging ad ampiezza di banda variabile, che rende possibile l'impiego di una 
frequenza di campionamento particolarmente contenuta, può comportare molti benefici 
nelle applicazioni di imaging in cui gli svantaggi descritti non risultano particolarmente 
critici.
6.4 Risonanza Magnetica Funzionale 
La Risonanza Magnetica Funzionale (fMRI) è una tecnica di imaging in grado 
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di produrre immagini tomografiche a frequenza video; tale tecnica è in grado di 
registrare un'intera immagine in un singolo intervallo TR. Un'immagine di risonanza 
magnetica è, in generale, riferita ad una circoscritta regione dello spazio e la sua 
trasformata di Fourier corrispondente è riferita allo spazio definito dalle direzioni della 
codifica di frequenza e della codifica di fase. Le sequenze convenzionali impiegate in 
imaging biomedico registrano una linea dello spazio di riferimento ad ogni passo della 
codifica di fase; impiegando l'fMRI è possibile registrare tutte le linee relative allo 
spazio contenente l'elemento in esame in un singolo intervallo  TR.   Il diagramma 
temporale   di   una   sequenza   per  fMRI  (altrettanto  detta  sequenza   Echo-planare) 
prevede l'applicazione di un impulso a radiofrequenza a 90
o per la selezione della fetta, 
applicato contemporaneamente ad un gradiente di selezione della fetta. Un impulso di 
gradiente di codifica di fase e un impulso di gradiente di frequenza iniziali posizionano 
opportunamente l'angolazione degli spin all'interno del volume esaminato. Segue un 
impulso a 180
o, non  necessariamente di selezione della fetta, poiché la sequenza 
Echo-planare è solitamente a singola fetta. Le direzioni della codifica di fase e della 
codifica in frequenza vengono continuamente alternate in modo da scandire l'intero 
spazio esaminato; ciò equivale ad applicare 128 o 256 gradienti di codifica di fase e di 
frequenza nel consueto periodo di registrazione dell'echo. Il segnale utile viene 
registrato durante l'applicazione del gradiente di  codifica di frequenza che inverte 
continuamente la propria polarità; La velocità di scansione del volume di riferimento è 
talmente elevata da permettere la rilevazione di un numero di immagini al secondo 
compreso tra 15 e 30, a seconda della della dimensione della matrice di acquisizione. 
Viene così realizzata l'acquisizione a frequenza video.  
Figura 6.7: diagramma temporale di una sequenza per fMRI.
La terminologia Risonanza Magnetica Funzionale è genericamente applicabile 
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a qualsiasi tecnica di imaging a risonanza magnetica che dia informazioni aggiuntive 
rispetto alla semplice morfologia; nonostante ciò, è spesso usata come sinonimo di 
risonanza magnetica funzionale neuronale, una delle tecniche di neuro-immagine di più 
recente sviluppo. Questa tecnica è in grado di indicare la risposta emodinamica (cui 
corrispondono cambiamenti nel livello di ossigenazione del parenchima e dei capillari 
cerebrali) correlata all'attività neuronale del cervello. Il fenomeno di RMN risulta più 
evidente in corrispondenza delle regioni maggiormente irrorate dal sangue, a causa 
della maggiore presenza dei nuclei di idrogeno assunti come riferimento. Durante 
l'attività cerebrale si ha infatti un rapido momentaneo incremento di flusso sanguigno 
negli specifici centri del cervello deputati al pensiero, che risultano così riconoscibili 
durante le fasi di elaborazione del processi mentali. Risulta possibile, analogamente, 
assumere l'emoglobina come sostanza di riferimento; l'emoglobina è una sostanza 
diamagnetica quando ossigenata e paramagnetica quando non ossigenata e il segnale 
utile fornito dal sangue nella risonanza magnetica nucleare varia in funzione del livello 
di ossigenazione dell'emoglobina; risulta quindi opportuno analizzare le variazioni nel 
segnale utile rilevato, detto Blood Oxygenation Level Dependent (BOLD). L’attivazione 
corticale   è   associata   con   l’afflusso   di   emoglobina   ossigenata   in   eccesso. 
L’ossiemoglobina, non paramagnetica, espelle la deossiemoglobina paramagnetica dai 
capillari e dalle venule in prossimità dei distretti attivi, ed in questo modo viene variato il 
rapporto   tra   ossiemoglobina   e   deossiemoglobina   presenti   nei   distretti   reclutati 
dall’attivazione. Tale variazione viene rivelata dal segnale di risonanza magnetica. 
Maggiori intensità del segnale BOLD derivano da diminuzioni nella concentrazione di 
emoglobina non ossigenata, condizione in cui la suscettività magnetica del sangue 
risulta avere un valore più vicino della suscettività magnetica caratterizzante i tessuti. 
Mediante   analisi   con   scanner   per  imaging   a   risonanza   magnetica,   impiegando 
parametri sensibili alla variazione della suscettività magnetica, è possibile stimare le 
variazioni di contrasto del segnale BOLD, che possono risultare di segno positivo o 
negativo in funzione delle variazioni relative del flusso sanguigno cerebrale e del 
consumo d'ossigeno. Si evidenzia un maggiore consumo di ossigeno nelle aree 
cerebralmente più attive. Incrementi del flusso sanguigno cerebrale, in proporzione 
superiori all'aumento del consumo d'ossigeno, porteranno ad un maggiore segnale 
BOLD; viceversa, diminuzioni nel flusso, di maggiore entità rispetto alle variazioni del 
consumo d'ossigeno, causeranno minore intensità del segnale BOLD. Viene riportata a 
titolo   di   esempio   la   risonanza   magnetica   funzionale   eseguita   su   un   paziente 
destrimane e le aree cerebrali evidenziate in seguito alla somministrazione di un 
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compito di interesse.
Figura 6.8: fMRI di un paziente destrimane.
Sottoponendo il paziente ad un'attività mentale stabilita, è quindi possibile 
indagare riguardo il funzionamento dei processi cognitivi in circostanze di interesse 
neuropsicologico. Le immagini di attivazione rilevate non sono foto istantanee; la fMRI, 
a differenza della MRI su cui comunque si basa, non produce immagini dirette di quello 
che avviene nel cervello, ma immagini frutto di un’elaborazione statistica di dati, 
raffiguranti   un   effetto   secondario   dell'attività   neuronale,   ovvero   il   livello   di 
ossigenazione dei tessuti, cui mappano la distribuzione su tutto il cervello; è dunque 
importante che il paziente collabori ripetendo correttamente il compito propostogli, in 
modo da consentire la progressiva elaborazione statistica dei dati, che consentono di 
ottenere la mappa 3D dell'attività neuronale conseguente all'esecuzione di un certo 
compito o movimento.  
La Risonanza Magnetica Funzionale ha riscontrato un notevole successo 
anche nell'ambito della neurochirurgia; il mappaggio corticale reso possibile è l’area di 
ricerca che ha come obiettivo la localizzazione di aree patologiche sulla superficie 
cerebrale,   in   preparazione   ad   un   intervento   chirurgico.  La   risonanza   magnetica 
funzionale fornisce al neurochirurgo informazioni riguardanti l'anatomia funzionale 
dell’encefalo   del   paziente   prima   dell’intervento,  consentendo   di   prevedere  quali 
saranno i rischi di deficit funzionali post-operatori, e quanto elevati, e di salvaguardare, 
durante l’esecuzione dell’intervento, le aree funzionalmente più importanti evidenziate 
alla  fMRI.  L’informazione fornita dalla  fMRI  può infatti aiutare il neurochirurgo a 
verificare   se,   all’interno   della   lesione   o   nelle   sue   vicinanze,   persiste   un’attività 
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funzionale e a pianificare di conseguenza l'approccio chirurgico ottimale.  
6.5 Spettroscopia in vivo
Le tecniche di Risonanza Magnetica finora descritte permettono di ottenere 
uno spettro NMR da un volume piuttosto ampio di tessuto esaminato; a fini diagnostici 
è ancor più utile valutare la natura delle frequenze di risonanza assorbite da un 
campione di tessuto di dimensioni contenute oltre che determinare lo spettro di ogni 
singolo voxel costituente l'immagine elaborata. Lo spettro proveniente da una specifica 
regione, infatti, è indice della presenza in essa di determinate molecole, utili a stabilire 
l'eventuale stato di malattia di un tessuto. Vi sono diverse tecniche utili ad ottenere 
spettri da singole regioni di campione; ne sono, di seguito, riportati alcuni esempi. 
• Tecniche con bobina di superficie: queste tecniche ricorrono all'ausilio 
di   bobine   di   superficie,   deputate   sia   alla   produzione   della   sollecitazione   a 
radiofrequenza, sia alla rilevazione del segnale utile proveniente dai tessuti. Il campo 
magnetico B1 cui una specifica regione risulta soggetta, diminuisce all'aumentare della 
distanza dalla superficie della bobina, così come l'angolo di rotazione degli spin 
diminuisce all'aumentare della distanza della bobina di superficie. Le regioni che 
subiscono una rotazione multipla di 180
o non danno contributo al segnale utile, mentre 
il contributo delle regioni i cui spin subiscono rotazioni con angoli multipli dispari di 90
o 
è massimo. Alcune localizzazioni di uno spettro possono perciò essere ottenute, ma la 
loro influenza sul segnale utile è compromessa dalle rotazioni 270, 450, 630 eccetera. 
Per ovviare questo inconveniente, è utile alterare l'omogeneità del campo magnetico 
statico Bo principale nei pressi della superficie del campione, eliminando così l'influenza 
del segnale proveniente dalle rotazioni 270, 450, 630 eccetera. L'alterazione del 
campo magnetico è ottenibile per mezzo di materiali ferromagnetici o grazie all'impiego 
di griglie costituite da piccoli elettromagneti.
• Tecniche punto-sensibili:  la variazione del campo magnetico statico 
Bo in prossimità della porzione di volume in esame deve essere sensibilmente minore 
rispetto all'ampiezza dello spettro caratterizzante la porzione di volume stessa, al fine 
di   minimizzare   l'insorgere   di   distorsioni;   quando   l'ampiezza   di   Bo   è   molto   più 
consistente dell'ampiezza dello spettro, le linee spettrali subiscono un allargamento 
che le può rendere non distinguibili. Le tecniche punto-sensibili consentono di allargare 
il segnale proveniente dalle regioni il cui contributo è indesiderato e di non distorcere le 
linee spettrali caratterizzanti le regioni di interesse. Tale obbiettivo, nel caso di imaging 
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monodimensionale,   può   essere   ottenuto   sottoponendo   unicamente   le   regioni   di 
interesse ad un campo magnetico uniforme; in presenza di un gradiente mono-
dimensionale, rappresentato in intensità dalla pendenza dell'andamento del campo 
magnetico  Bo  lungo la direzione  x, solamente gli spin che subiscono un campo 
magnetico uniforme possono produrre segnale utile;  risulta possibile scegliere la 
localizzazione della regione di uniformità del campo magnetico Bo variando l'intensità di 
corrente che fluisce nelle bobine che producono la forma del campo magnetico statico 
principale. Per registrare lo spettro NMR caratterizzante una specifica regione di un 
oggetto tridimensionale, è necessario impiegare un campo magnetico statico variabile 
lungo tutte le tre direzioni.  
Figura 6.9: campo magnetico parzialmente omogeneo.
 
• Tecniche di imaging spettroscopico: sono tecniche particolarmente 
accurate poiché permettono di registrare lo spettro  NMR  di ciascuno dei voxel 
dell'immagine.   La   più   semplice   di   queste   tecniche   sfrutta   i   principi   dell'imaging 
volumetrico già descritti in questo capitolo; l'impulso a radiofrequenza è selettivo per il 
volume ed i restanti gradienti assumono ogni valore possibile all'interno del proprio 
range in modo da poter registrare tutti gli spettri provenienti dall'intero dominio 
spaziale.   
6.6 Mezzi di contrasto
I mezzi di contrasto sono sostanze in grado di modificare il modo in cui una 
regione esaminata appare in una immagine ottenuta tramite MRI; nello specifico, essi 
alterano il contrasto di un organo, di una lesione, o di una qualsiasi altra struttura di 
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interesse rispetto a ciò che la circonda, rendendo visibili dettagli di importanza 
diagnostica che altrimenti risulterebbero non apprezzabili. L'MRI è reputata una tecnica 
di imaging medico estremamente efficiente poiché i parametri che influenzano il 
segnale utile rilevato dalle bobine a radiofrequenza sono legati non solo alla densità 
protonica ma soprattutto al rilassamento protonico; questo ha permesso di sviluppare 
agenti di contrasto efficaci anche a bassissime concentrazioni. Una singola molecola di 
uno dei mezzi di contrasto oggi impiegati è in grado di esplicare un'azione favorente il 
rilassamento su un numero molto elevato di protoni, agendo direttamente sulle costanti 
di tempo  T1  e  T2  caratterizzanti il comportamento fisico dei protoni circostanti. Il 
parametro più importante che caratterizza un mezzo di contrasto per MRI è la 
relassività, che quantifica la variazione indotta nelle costanti T1 o  T2 in funzione della 
concentrazione del mezzo di contrasto. La  relassività  è espressa dalla relazione 
seguente, valida a campo magnetico costante;
dove  T  indica la costante di tempo (T1  o  T2) risultante,  T o  la costante di tempo 
originaria caratterizzante il tessuto, r la relassività e C la concentrazione di mezzo di 
contrasto nel tessuto. La relassività varia al variare del campo magnetico, secondo un 
andamento non lineare ma a campana; presenta cioè un picco in corrispondenza di 
uno specifico valore di campo magnetico e valore inferiore nel resto dei casi. 
Il valore delle costanti di tempo T1 e T2 viene variato modificando il numero di 
campi magnetici oscillanti in prossimità di un nucleo; alcuni dei mezzi di contrasto 
impiegati sono:
• Gadolinio: è il mezzo di contrasto preferibile in risonanza magnetica,  in 
virtù caratteristiche paramagnetiche del suo ione Gd3+. Viene preferibilmente impiegato 
negli esami angiografici finalizzati a rilevare l'integrità della barriera emato-encefalica o 
a valutare il pattern di vascolarizzazione di una lesione. I mezzi di contrasto a base di 
Gadolinio hanno la proprietà di aumentare il segnale nelle sequenze T1-pesate, poiché 
riducono la costante di tempo stessa. I mezzi di contrasto costituiti da uno ione 
complesso di un metallo paramagnetico, come nel caso del Gd3+, creano un notevole 
numero di campi magnetici oscillanti ma molti di essi si rivelano tossici per l'organismo; 
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per questo sono tipicamente legati ad altri ioni o molecole per prevenirne il legame con 
altri componenti all'interno del corpo umano. Dopo l'iniezione, la concentrazione del 
mezzo di contrasto aumenta per poi decrescere nel momento in cui l'agente viene 
eliminato dai tessuti. In generale, un aumento del contrasto si realizza nei tessuti a più 
alta vascolarizzazione; molti tumori, ad esempio, hanno un'affinità al Gd3+ maggiore 
rispetto ai tessuti circostanti sani, il che accorcia la costante di tempo T1 originando un 
segnale utile di ampiezza maggiore.
• Ossido di ferro: è un mezzo di contrasto super-paramagnetico, le cui 
particelle sono selettivamente captate dal sistema reticolo-endoteliale e, dunque, dal 
fegato, oltre che da midollo osseo e milza; hanno effetto contrastografico negativo, 
ossia riducono l'intensità di segnale del parenchima sano, in particolare nelle sequenze 
T2-pesate.
• Emoglobina:   è   presente   in   tutti   i   globuli   rossi   dell'organismo 
umano,essendo   la   molecola   deputata   al   trasporto   dell'ossigeno   e   dell'anidride 
carbonica. Le sue caratteristiche magnetiche variano a seconda dell'ossigenazione 
della molecola stessa (tale proprietà, esposta nel paragrafo relativo alla fMRI è dette 
effetto BOLD), dunque essa agisce come mezzo di contrasto intrinseco, naturalmente 
presente nel corpo umano. Questa proprietà, come già descritto, viene sfruttata per 
visualizzare le aree di tessuto più o meno ossigenate.
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7  Conclusioni    
La tesina ha avuto come proposito quello di approfondire i principi fisici alla 
base   del   fenomeno   della   Risonanza   Magnetica   Nucleare,   ad   oggi   ampiamente 
utilizzata   per   l'ottenimento   di   immagini   biomediche.   Benché   tali   fenomeni   siano 
argomento di studio e ricerca non immediato, rendono possibili molteplici risvolti 
applicativi che si adattano alle varie esigenze diagnostiche riscontrabili in ambito 
medico; le tecniche avanzate di imaging sviluppate recentemente sono frutto di 
ricerche volte ad individuare la correlazione tra i fenomeni fisici della risonanza e del 
rilassamento e eventi patologici, strutture morfologiche e particolarità fisiologiche 
dell'organismo. L'ingegnerizzazione sempre più efficace delle tecniche di imaging ha 
reso possibile un rapido sviluppo di immagini diagnostiche qualitativamente sempre più 
soddisfacenti, influenzando direttamente l'ambito prettamente medico, consentendo la 
pianificazione di interventi chirurgici e terapie di vario genere. Si è voluto porre 
l'attenzione sulla non-invasività dell'MRI  dovuta al fatto che i campi magnetici non 
sembrano   comportare   effetti   biologici   secondari   sul   paziente   sottopostovi.   Le 
apparecchiature ospedaliere per la Risonanza Magnetica sono di realizzazione costosa 
ma declinabile in funzione della tipologia di pazienti che ne richiedono l'impiego e delle 
esigenze mediche che vengono riscontrate. La particolare efficienza dell'imaging 
tramite   risonanza   magnetica   ha   consentito   lo   sviluppo   di   figure   professionali 
estremamente   competenti   in   questo   ambito   (radiologi   specializzati,   ingegneri 
biomedici, addetti alla manutenzione e alla sicurezza delle sale di scansione) e l'ha 
resa una delle tecniche diagnostiche maggiormente apprezzate dall'ambiente medico. 
Le potenzialità del sistema non ancora sviluppate ne rendono inoltre opportuno 
l'approfondimento grazie a progetti di ricerca che necessitano l'apporto di figure 
professionali diversificate; ingegneri, anatomisti, fisici, chimici e ricercatori in scienza 
dei materiali.   
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chiacchiere, perché mi cerca sempre quando ha bisogno e non si risparmia mai di 
dirmi quello che pensa. Grazie perché anche se siamo diverse è per me un'amica e 
una delle persone con cui mi confronto più volentieri, per le risate in aula e i fantastici kebab del giovedì. 
Grazie a Thilelli Chalal, una persona che ho scoperto nel tempo e che ora considero 
davvero importante; la ringrazio per tutte le volte che mi cerca per chiacchierare, 
perché la sua presenza è stata conforto e distrazione nei momenti più difficili. Grazie 
per i nostri discorsi sulla mazzianità, sugli uomini e sulle nostre vite, per avermi fatta 
spesso riflettere e aiutata a capire molte cose anche senza rendersene conto. La 
ringrazio per il  Sex and the City  in camera sua e per le pizze al taglio del fine 
settimana.
Grazie a tutte le ragazze che sono state la mia seconda famiglia in questi anni, perché 
a loro devo la mia gioia di abitare a Padova; un ringraziamento a Verena Passerini, 
perché non dimenticherò mai quella volta in cui mi ha raccolta in lacrime al semaforo, 
per la sua gentilezza e il suo sorriso costanti, a  Caterina De Zordo, per le sue 
irresistibili imitazioni e le sue chiacchiere continue, a Costanza Bullo per gli aneddoti 
sullo studio al Centro San Gaetano, per la sua intraprendenza che ammiro moltissimo. 
Grazie poi a Valentina Di Chiaro, perché a lei sono legati i primissimi ricordi in questo 
posto e al Triumvirato, perché ogni volta con loro è uno spasso.
Tra i maschietti, il mio primo ringraziamento va ovviamente ad Andrea Cairoli, per 
tutta la pazienza che ha portato nei miei confronti. Grazie per Roma, per la sera del 
Mazzurro, per tutte le serate e i pomeriggi insieme. Lo ringrazio per avermi portato i 
biscotti quando studiavo Misure, per gli aperitivi con la Vecchia e il regalo di Natale. 
Grazie per la pizza con la vellutata di zucca, per aver guardato la Sirenetta, per il 
Messicano e per aver seguito Neuropsicologia con me restando quasi serio. Grazie poi 
per ogni volta in cui è venuto a trovarmi sul lago, per aver assecondato la mia paura di 
guidare in autostrada. Un ringraziamento di cuore per ogni volta in cui mi ha consolata 
e mi ha restituito il sorriso, perché mi ricorda di credere in me e in quello che faccio e 
perché non mi prende mai in giro nonostante sia più bravo di me in qualsiasi cosa. Lo 
ringrazio perché si dimentica sempre di tutto ma mai di me e perché è la persona con 
cui mi diverto di più al mondo. 
Grazie a Francesco Locascio, per insegnarmi sempre a prendere con lo spirito giusto 
quello che faccio; lo ringrazio per essere riuscito a risollevarmi il morale perfino in un 
pomeriggio di sconforto da Elettronica Digitale, perché riconosce il mio umore storto da 
cento metri e dice sempre qualcosa di divertente per farmi ridere. Lo ringrazio per le 
chiacchierate sul triste mondo dell'Ingegneria, per i caffè al Dei e i kebab in Collegio, 
per tutte le volte in cui mi presta le sue pentole per cucinare. 
Grazie a Michele Zilocchi, per la gentilezza che ha sempre nei miei confronti, per le 
nuotate in piscina e le pizze seguenti, per la cena al cinese e per la serata birra, 
salsiccia e crauti che attendo ancora con ansia.Grazie a Davide Erbogasto, per la sua risata che riempie il nostro Collegio, per la sua 
estrema cortesia e per la pasta frolla cruda, per cui impazzisco, che mi ha lasciato in 
frigo al mio compleanno. Gli ricordo che tra un mese compio gli anni di nuovo.
Agli amici di facoltà
Grazie a Martina Corazzol, per tutte le risate che ci siamo fatte insieme, soprattutto 
nell'ultimo anno. La ringrazio perché solo Luigino e pochi intimi la possono chiamare 
Marla ed io sono tra questi, per l'ospitalità che mi ha più volte riservato a casa sua, per 
l'efficacissimo studio di Biomeccanica con il mini-robot che si illumina di rosso e di nero 
riproducendo l'inno del Milan e per i pomeriggi in biblioteca conclusi con aperitivo e 
giretto a negozi. La ringrazio per gli spritz bevuti al suo compleanno prima di 
Neuropsicologia, perché quella lezione è stata davvero magica.
Grazie a  Serena Benetti, per aver costantemente sincronizzato i suoi momenti di 
sconforto accademico con i miei, per essere stata sempre presente nelle vicende più 
buie delle nostre carriere universitarie. La ringrazio per tutte le risate alle spalle della 
Marla, per le irresistibili pizze di corso, le dolcissime foto del suo piccolo nipotino e il 
suo   farsi   sempre  sentire   per   sapere  come  sto.   Grazie   poi   per   l'indimenticabile 
pomeriggio all'esame di Storia della Matematica, perché i crackers che mi ha prestato 
sono stati provvidenziali.
Grazie a Cassandra Pulice, per le chiacchierate furtive ad Elaborazione, per la sua 
carineria e per il suo essere sempre così schietta. La ringrazio per i complimenti sui 
vestiti che ogni tanto mi rivolge e per le capatine al panificio da Alberto dopo lezione.
Grazie ad Anna Turco, per la sua grandissima disponibilità nei miei confronti, per lo 
studio di Misure a casa sua, per i suoi santissimi appunti e per tutte le volte in cui 
sopporta le nostre domande creative.  
Grazie ad Elena Saule, perché cerca inspiegabilmente i miei consigli e per il the alla 
pesca che le ho consumato in più occasioni.
Grazie a Chiara Borgogno, per la sua dolcezza e gentilezza, perché incontrarla mette 
sempre il sorriso, anche alla mattina presto. 
Un ringraziamento molto particolare infine ad Alessia Tagliavini, perché si interessa di 
me ogni volta che mi incontra, per i consigli che mi da e tutti gli appunti che mi ha 
prestato. La ringrazio per l'ospitalità a casa sua più volte, per avermi convinta a 
studiare Economia, per le uscite al Messicano, gli inviti al cinema che non sempre sono 
riuscita a cogliere, la grande serata al bar del Narghilè. La ringrazio per avermi offerto 
più volte di studiare con Diego, per le pause-caffè al Dei ricche di pettegolezzi, i pranzi 
insieme e gli spritz con la Ale. Grazie a tutte le persone che non sono riuscita a ricordare, a chiunque mi sia stato 
vicino in qualche modo, a chi ha partecipato alla mia festa di Laurea, a chi si è 
ricordato di me. Con la speranza di averVi vicini anche nel futuro, grazie di cuore.